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L’aorte est l’arte`re principale situe´e dans la circulation syste´mique, elle est directement
connecte´e au ventricule gauche du cœur. La portion de cette arte`re situe´e entre le diaphragme
et les arte`res iliaques gauche et droite porte le nom de l’aorte abdominale. L’Ane´vrisme de
l’Aorte Abdominale (AAA) est l’une des pathologies les plus re´pandues qui se manifeste
par une dilatation localise´e et permanente de l’arte`re (Johnston et al., 1991; Lederle et al.,
1997) et qui re´sulte de l’interaction de processus biologiques avec des changements dans les
sollicitations he´modynamiques (Lasheras, 2007). De re´centes e´tudes (Norman et al., 2004;
Norman et Powell, 2007) ont montre´ que plus de 8.8% des personnes aˆge´es sont concerne´es
par cette pathologie. En l’absence de traitement, la rupture des ane´vrismes conduit dans 90%
des cas au de´ce`s du patient. En 2006, aux E´tats Unis, plus de 13000 de´ce`s (soit 0.5%, 13e
cause de mortalite´) e´taient dus a` une rupture d’ane´vrisme.
La rupture des ane´vrismes est le re´sultat et la dernie`re phase d’un processus - biologique
et me´canique - long et complexe. Au cours du cycle cardiaque, la paroi arte´rielle est fortement
sollicite´e par les forces he´modynamiques de pression et de cisaillement. Ces forces, associe´es
a` l’endommagement de l’intima, peuvent mener a` une distension progressive de l’aorte, et
l’apparition d’un ane´vrisme. Sous l’effet des forces he´modynamiques, l’ane´vrisme continue a`
se dilater. Cette dilatation progressive associe´e a` une de´gradation progressive des proprie´-
te´s me´caniques et structurelles des tissus (amincissement, fragilisation, disparition des fibres
d’e´lastine, destruction du collage`ne) conduit ge´ne´ralement a` la rupture de l’ane´vrisme. Enfin,
en raison de la dilatation de l’arte`re, l’e´coulement en son sein peut eˆtre fortement modifie´,
avec par exemple l’apparition de zones de recirculation, favorables au de´veloppement d’un
thrombus dans 75% des ane´vrismes (Harter et al., 1982).
Actuellement, ce sont des crite`res morphologiques qui sont utilise´s pour e´valuer le risque
de rupture de l’ane´vrisme : le diame`tre maximal de l’ane´vrisme (supe´rieur a` 5.5 cm), son
taux d’accroissement annuel (0.25 a` 0.75 cm/an) et le volume de thrombus (Fillinger et al.,
2003; Lasheras, 2007; Vorp, 2007). Ces crite`res essentiellement fonde´s sur des observations
statistiques ne sont pas toujours faciles a` mettre en œuvre et sont malheureusement peu fiables
(Nicholls et al., 1998; Powell, 1998; Fillinger et al., 2002; Brady et al., 2004). La ne´cessite´ de
de´finir de nouveaux crite`res plus fiables tenant compte de nombreux facteurs inter-corre´le´s
(ge´ome´trie, me´canique,..) a conduit au cours de ces deux dernie`res de´cennies a` la re´alisation de
nombreuses e´tudes expe´rimentales et nume´riques concernant la biome´canique des ane´vrismes
(Lasheras, 2007; Humphrey et Taylor, 2008). Ces e´tudes se sont inte´resse´es principalement a`
mode´liser et a` quantifier les interactions fluide-structure au sein des ane´vrismes, responsables
du remodelage de la paroi arte´rielle, de la formation du thrombus et par suite de la rupture
de l’ane´vrisme. Ces travaux ont permis de quantifier par exemple la distribution spatio-
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temporelle des contraintes au sein de la paroi arte´rielle, ou des contraintes de cisaillement a`
la paroi induites par la dynamique de l’e´coulement. Afin d’eˆtre pertinentes, ces e´tudes doivent
eˆtre re´alise´es dans des conditions aussi proches que possible de la re´alite´ physiopathologique.
Dans la plupart de ces travaux, le comportement me´canique de la paroi arte´rielle a pendant
longtemps e´te´ mode´lise´ par un mate´riau hypere´lastique isotrope incompressible (Raghavan et
Vorp, 2000). Re´cemment, des essais biaxiaux ont permis de clairement mettre en e´vidence et
de quantifier l’anisotropie de la paroi ane´vrismale (Vande Geest et al., 2006a). Ces expe´riences
ont conduit a` la formulation et l’ajustement de mode`les hypere´lastiques anisotropes, qui ont
e´te´ re´cemment introduits dans les mode´lisations nume´riques (Vande Geest et al., 2006b;
Rodriguez et al., 2008; Rissland et al., 2009). Le comportement me´canique du thrombus est
encore mal connu, c’est pourquoi il a pendant longtemps e´te´ mode´lise´ par un milieu dense,
isotrope, e´lastique line´aire ou hypere´lastique isotrope. Les travaux de Adolph et al. (1997)
ont ne´anmoins montre´ que le thrombus est au contraire un mate´riau poreux. Ceci a tre`s
re´cemment e´te´ confirme´ par les travaux expe´rimentaux de Gasser et al. (2008, 2010), qui
ont caracte´rise´ sa microstructure (porosite´, taille des pores...), ainsi que son comportement
me´canique. Ce caracte`re poreux du thrombus semble aussi eˆtre corrobore´ par des mesures de
pression in vivo au sein du thrombus (Hans et al., 2003; Schurink et al., 2000; Takagi et al.,
2005). L’impact du thrombus sur la rupture des ane´vrismes demeure cependant mal connu
et ne fait pas l’unanimite´ dans la litte´rature.
L’objet de cette the`se, de nature the´orique et nume´rique, est de contribuer a` une meilleure
pre´diction de la rupture des ane´vrismes, en inte´grant dans la mode´lisation, les re´sultats ex-
pe´rimentaux re´cents concernant l’anisotropie de la paroi arte´rielle et le comportement poro-
hypere´lastique du thrombus. La prise en compte d’un tel comportement pour le thrombus
conduira naturellement a` prendre en compte les interactions fluide-structure afin de de´crire
les e´changes entre le fluide contenu dans le thrombus et le fluide intra-luminal.
Ce document se compose de 3 parties et de 7 chapitres.
La partie I pre´sente la proble´matique de ces travaux, a` savoir l’ane´vrisme de l’aorte abdo-
minale et la pre´diction de sa rupture. Un ensemble de ge´ne´ralite´s concernant les ane´vrismes
de l’aorte abdominale est rappele´ dans le Chapitre 1. Dans le Chapitre 2, un e´tat de l’art sur
la biome´canique des ane´vrismes de l’aorte abdominale, et surtout sur la pre´diction de leur
rupture est pre´sente´ afin d’identifier les limites des e´tudes actuelles, et ainsi de pre´ciser les
objectifs de ces travaux de the`se.
La partie II concerne la mise en e´vidence de l’influence de l’anisotropie de la paroi arte´-
rielle ainsi que celle de la ge´ome´trie de l’ane´vrisme sur la pre´diction de sa rupture en l’absence
de thrombus. Dans ce but, des simulations nume´riques par e´le´ments finis ont e´te´ mises en
œuvre sur des ane´vrismes mode`les en conside´rant la paroi arte´rielle hypere´lastique isotrope
(mode`le de Raghavan et Vorp (2000)) et hypere´lastique anisotrope (mode`le de Rodriguez
et al. (2008)). Ces diffe´rentes simulations ont e´te´ re´alise´es en supposant que l’ane´vrisme est
soumis a` un chargement statique, en l’occurrence la pression systolique. La mise en œuvre des
simulations est de´taille´e dans le Chapitre 3. L’imple´mentation de ces mode`les de comporte-
ment hypere´lastique pour des mate´riaux incompressibles a conduit a` utiliser une formulation
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nume´rique dite quasi-incompressible qui ne´cessite le choix d’une e´nergie de de´formation vo-
lumique qui de´pend du module de compressibilite´ volumique. L’impact de ces choix sur la
pre´diction de la distribution des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale est e´tudie´e dans
le Chapitre 4 (Toungara et al., 2011). L’influence du comportement me´canique de la paroi
arte´rielle (isotrope, anisotrope) et de la ge´ome´trie de l’ane´vrisme (dilatation, aspect, excen-
tricite´...) sur la de´forme´e, sur la distribution spatiale des de´formations et des contraintes au
sein de la paroi arte´rielle, ainsi que sur le module de Peterson est analyse´e dans le Chapitre 5.
En s’appuyant sur les re´sultats expe´rimentaux de Raghavan et al. (1996), la rupture poten-
tielle des ane´vrismes conside´re´s est e´tudie´e en comparant les re´sultats nume´riques a` diffe´rents
crite`res de rupture.
La partie III concerne la mise en e´vidence de l’influence du comportement me´canique
poro-hypere´lastique du thrombus ainsi que celle des interactions fluide-structure, sur la dis-
tribution des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale. Dans le Chapitre 6, une mode´lisation
poro-hypere´lastique du thrombus est propose´e en s’appuyant d’une part sur les re´sultats de
l’homoge´ne´isation applique´e a` la dynamique des milieux poreux sature´s (Auriault, 1980; Au-
riault et al., 2009) et d’autre part sur les re´sultats expe´rimentaux de Gasser et al. (2008,
2010). L’imple´mentation de ce mode`le, la ge´ome´trie des ane´vrismes mode`les conside´re´s, le
maillage, les conditions aux limites ne´cessaires a` la mise en œuvre des simulations nume´riques
sont aussi pre´cise´s. Les re´sultats obtenus via les simulations nume´riques tenant compte du
thrombus et des interactions fluide-structure sont pre´sente´s dans le Chapitre 7. L’influence du
comportement du thrombus (hypere´lastique dense ou poro-hypere´lastique), de la ge´ome´trie
de l’ane´vrisme, des conditions aux limites et des interactions fluide-structure sur la distri-
bution des contraintes au sein de la paroi arte´rielle, ainsi que sur le module de Peterson est
une nouvelle fois analyse´e. Ces re´sultats sont compare´s a` ceux obtenus dans la partie II en
l’absence de thrombus, ainsi qu’aux diffe´rents re´sultats de la litte´rature.
Ce manuscrit se termine par un rappel des principaux re´sultats obtenus ainsi que les










Cette premie`re partie a pour objectif de pre´senter la proble´matique qui nous inte´resse plus
particulie`rement dans nos travaux, a` savoir l’ane´vrisme de l’aorte abdominale et la pre´diction
de sa rupture. Cette partie est scinde´e en deux chapitres :
– le Chapitre 1 a pour objectif de rappeler un ensemble de ge´ne´ralite´s concernant les ane´-
vrismes de l’aorte abdominale (e´tiologie, formation, crite`res de´cisionnels d’intervention,
techniques de traitement . . .)
– le Chapitre 2 dresse un e´tat de l’art sur la biome´canique des ane´vrismes de l’aorte
abdominale, et surtout sur la pre´diction de leur rupture. Ce chapitre nous permettra
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1.1 Introduction
Les maladies cardiovasculaires comme l’athe´roscle´rose et l’ane´vrisme sont parmi les pre-
mie`res causes de mortalite´ dans le monde. L’e´tude des origines et de l’e´volution de ces maladies
impliquent de nombreuses disciplines telles que la me´decine, la biologie et la me´canique. Dans
les pre´sents travaux, nous nous inte´ressons a` la re´ponse me´canique des organes implique´s aux
sollicitations he´modynamiques, et plus particulie`rement celle de l’aorte abdominale. La pre-
mie`re section de ce chapitre est consacre´e a` une bre`ve description du syste`me cardiovasculaire
dans son ensemble. La seconde section concerne une pre´sentation ge´ne´rale des ane´vrismes de
l’aorte abdominale : ses origines, sa constitution, les crite`res de´cisionnels d’intervention avant
rupture et les traitements actuellement mis en œuvre.
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1.2 Syste`me cardiovasculaire
Nous introduisons dans cette premie`re section les diffe´rents e´le´ments constituant le sys-
te`me cardiovasculaire. Celui-ci se constitue du cœur, des vaisseaux et du sang. C’est un sys-
te`me complexe en soi qui joue un roˆle indispensable au bon fonctionnement de l’organisme. La
distribution du sang transportant les substances, a` travers tout le corps, par l’interme´diaire
des vaisseaux sanguins, est controˆle´e par le cœur. Dans cette section, on se re´fe`re a` l’ouvrage
Figure 1.1: Circulation pulmonaire et circulation syste´mique (Marieb, 1993)
de Marieb (1993) pour l’aspect physiologie et a` Holzapfel et al. (2000) pour l’histologie de la
paroi arte´rielle.
1.2.1 Le cœur
Le cœur se divise en quatre cages : deux oreillettes et deux ventricules. L’oreillette droite
et le ventricule droit sont se´pare´s de l’oreillette gauche et du ventricule gauche par une cloison.
L’oreillette droite est relie´e a` trois veines, les veines caves supe´rieure et infe´rieure et le sinus
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coronaire. La veine cave supe´rieure de´verse le sang provenant des re´gions situe´es au-dessus
du diaphragme. La veine cave infe´rieure achemine le sang provenant des re´gions situe´es en-
dessous du diaphragme. Quant au sinus coronaire, il recueille le sang draine´ dans le myocarde,
une des tuniques de la paroi du cœur. Dans l’oreillette gauche pe´ne`trent quatre veines qui
rame`nent le sang des poumons au cœur. Les arte`res pulmonaires partent du ventricule droit,
l’aorte du ventricule gauche. La communication entre les oreillettes et les ventricules corres-
pondantes se fait a` travers des valves auriculo-ventriculaires. De meˆme, les liaisons entre les
arte`res et les ventricules se font via des valves, la valve du tronc pulmonaire et la valve de
l’aorte. Le roˆle de ces valves est d’assurer une circulation a` sens unique dans le cœur. Le cœur
est donc constitue´ de deux pompes paralle`les qui alimentent chacune un circuit diffe´rent.
Quand le cœur se contracte, le ventricule gauche expulse le sang oxyge´ne´ dans la circula-
tion syste´mique pendant que le ventricule droit envoie le sang de´soxyge´ne´ dans la circulation
pulmonaire (Figure 1.1).
Le corps humain contient environs 5 litres de sang circulant en circuit ferme´. Le roˆle
du cœur est de fournir de l’e´nergie me´canique ne´cessaire a` la continuite´ de cet e´coulement.
La contraction du cœur est appele´e systole et sa relaxation le diastole. Ces deux phases
se succe`dent en moyenne 70 fois par minute, c’est ce qui est a` l’origine des sollicitations
he´modynamiques oscillatoires subies par la paroi arte´rielle.
1.2.2 Le sang
Le sang est un tissu conjonctif complexe ou` des cellules sont en suspension dans une
matrice extra-cellulaire appele´e plasma (Figure 1.2). Il joue un roˆle de transport (Oxyge`ne,
nutriments, dioxyde de carbone, de´chets azote´s, hormones), de re´gulation (Tempe´rature, pH,
irrigation) et de protection (pre´vention des infections et de l’he´morragie). Les cellules, aussi
appele´es e´le´ments figure´s, comprennent les e´rythrocytes (globules rouges), les leucocytes (glo-
bules blancs) et les plaquettes (aussi appele´es thrombocytes, ce sont des fragments de cellules
qui interviennent dans la coagulation). Dans les conditions normales, les leucocytes et les pla-
quettes repre´sentent moins de 3% des e´le´ments figure´s, le reste (97%) e´tant des e´rythrocytes.





Figure 1.2: (a) E´le´ments figure´s noye´s dans le plasma (Amblard, 2006) et (b) ge´ome´trie des e´rythrocytes
(Marieb, 1993)
Le plasma est un liquide visqueux de couleur jaunaˆtre, il est compose´ a` 90% d’eau, 7%
de prote´ines plasmatiques, 1% de substances inorganiques et 1% de substances organiques.
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Il contient aussi des gaz, des produits et de´chets de l’activite´ cellulaire et des ions. A une
tempe´rature donne´e, le plasma se comporte comme de l’eau, c’est-a`-dire un fluide newtonien,
sa viscosite´ varie de 1.1 a` 1.2 mPa.s a` 37 °C.
Les e´rythrocytes sont des cellules de forme disco¨ıdale, biconcave dans les conditions d’e´qui-
libre statique, mesurant 7.5 µm de diame`tre et 2.0 µm d’e´paisseur (Figures 1.2). Elles sont
1000 fois plus nombreux que les leucocytes dans un litre de sang. Les e´rythrocytes, via l’he´-
moglobine qui contient du fer et donne sa couleur aux cellules, jouent un roˆle de transport
dans l’organisme. Ils captent l’oxyge`ne dans le poumon et vont distribuer cet oxyge`ne aux
cellules des diffe´rents tissus de l’organisme et rame`nent au poumon du dioxyde de carbone
produit par l’activite´ cellulaire. La proportion d’e´rythrocytes dans un e´chantillon de sang est
appele´e he´matocrite.
De part leur proportion dans le sang, les e´rythrocytes constituent le principal facteur
influant sur sa viscosite´ et sa rhe´ologie en ge´ne´ral. Plus le taux d’he´matocrite est e´leve´,
plus le sang est visqueux comme le montre la Figure 1.3. La membrane des e´rythrocytes
est facilement de´formable, son module d’e´lasticite´ est de l’ordre de 10−3 MPa, ce qui leur
permet de s’adapter aise´ment et de passer dans des vaisseaux de diame`tre plus petit. Les
Figure 1.3: Variation de la viscosite´ du sang en fonction du taux de cisaillement pour diffe´rentes proportions
d’he´matocrite (Coussot et Grossiord, 2002)
proprie´te´s rhe´ologiques du sang sont donc une combinaison de celles d’un fluide newtonien
(le plasma) dans lequel se noient des particules de´formables, les e´rythrocytes. Le sang pre´sente
ainsi un comportement non-newtonien et principalement rhe´ofluidifiant qui s’accentue avec
le taux d’he´matocrite. Cependant, pour des taux de cisaillement assez e´leve´s (supe´rieurs a`
100 s−1), la viscosite´ du sang devient constante (Figure 1.3). C’est pourquoi dans les larges
vaisseaux sanguins, telle que l’aorte abdominale, dont les dimensions caracte´ristiques sont
tre`s importantes devant celles des e´rythrocytes, le sang est souvent conside´re´ comme un
fluide newtonien incompressible, avec une viscosite´ de l’ordre de 3.5 a` 4 fois celle de l’eau.
Comme on le verra par la suite, cette hypothe`se pourra eˆtre remise en cause dans le cas des
ane´vrismes, en raison de la pre´sence de zones de recirculation.
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1.2.3 Les vaisseaux sanguins
On distingue trois types de vaisseaux sanguins (Figure 1.1) : les arte`res, les veines et les
capillaires.
Les arte`res sont les vaisseaux sanguins qui acheminent le sang du cœur vers les autres
organes, du sang oxyge´ne´ dans le cas de la circulation syste´mique et du sang de´soxyge´ne´
dans la circulation pulmonaire. Les arte`res, en fonction de leur localisation par rapport au
cœur, ont des calibres diffe´rents et sont classe´es en trois groupes : les arte`res e´lastiques, les
arte`res musculaires et les arte´rioles. Les arte`res e´lastiques (comme l’aorte) de diame`tre
relativement grand, sont les plus proches du cœur et ont une paroi plus e´paisse. Ce sont
des arte`res de conduction ou de transmission ou de conservation de pression. Du fait de leur
e´lasticite´, ces arte`res se dilatent durant la phase systolique et se contractent pendant la phase
diastolique pour maintenir la pression et assurer la continuite´ de l’e´coulement du sang. Cette
fonction de re´gulation peut eˆtre compromise en cas d’arte´rioscle´rose, l’arte`re aura perdu de
son e´lasticite´. Les arte`res musculaires, de taille moyenne, sont moins extensibles que les
arte`res e´lastiques et jouent un roˆle plus actif dans la vasoconstriction de ces dernie`res. Ce sont
des arte`res de distribution du sang dans les organes. A leur suite se trouvent les arte´rioles,
de diame`tre infe´rieur a` 0.3 mm. Les arte´rioles sont les plus petites des arte`res, elles sont
directement connecte´es aux capillaires.
D’un point de vue histologique, la paroi arte´rielle est constitue´e de trois principales couches
ou tuniques concentriques : l’intima, la media et l’adventice (Figure 1.4). La couche media
est se´pare´e de l’intima et de l’adventice par la limitante e´lastique interne et la limitante
e´lastique externe, respectivement. L’e´paisseur de chacune des couches varient suivant qu’il
s’agisse d’arte`res e´lastiques, musculaires ou des arte´rioles.
Figure 1.4: Structure d’une arte`re e´lastique pour une personne en bonne sante´ (Holzapfel et al., 2000)
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L’intima est la couche interne, elle est pre´sente dans tous les vaisseaux sanguins, elle
est forme´e de cellules endothe´liales de forme plate. Ces cellules s’imbriquent les unes dans les
autres pour former une surface lisse qui permet de re´duire le frottement entre le sang et la
surface interne du vaisseau. Dans le cas des arte`res e´lastiques, telle que l’aorte, les cellules
endothe´liales reposent sur une couche sous-endothe´liale faite de tissu conjonctif laˆche dans
lequel on trouve des fibroblastes qui sont responsables de la formation du collage`ne et de
l’e´lastine. On y trouve e´galement des cellules musculaires lisses. Les cellules endothe´liales
(endothe´lium) sont tre`s sensibles aux stimuli me´caniques impose´s par l’e´coulement sanguin,
en particulier les contraintes de cisaillement pe´riodiques. L’intima, qui joue un roˆle capital
dans le controˆle de la vasomotricite´ et de la coagulation, pilote et re´gule en conse´quence le
processus de remodelage de la paroi vasculaire et plus particulie`rement les constituants de la
media. Pour un individu de jeune aˆge, en bonne sante´, le roˆle de l’intima dans les proprie´te´s
me´caniques de l’arte`re est ne´gligeable. Mais, cette couche s’e´paissit et se durcit avec l’aˆge et
peut donner naissance a` la formation d’une plaque d’athe´roscle´rose faite de de´poˆts de calcium,
de fibres de collage`ne, de de´chets cellulaires et de fibrine. Ainsi, les proprie´te´s me´caniques
de l’arte`re affecte´e vont subir de profonds changements et doivent eˆtre re´e´value´es lorsqu’on
s’inte´resse a` son comportement.
La media est la couche interme´diaire constitue´e essentiellement d’un re´seau tridimen-
sionnel de cellules musculaires lisses dispose´es en anneaux, de fibres d’e´lastine et de collage`ne.
C’est la couche la plus e´paisse dans les arte`res et la plus importante d’un point de vue me´-
canique. L’orientation et l’interconnexion des diffe´rentes fibres contenues dans la media lui
donne la forme d’une structure fibreuse he´lico¨ıdale et lui confe`re des proprie´te´s me´caniques
anisotropes comme on le verra par la suite. Elle re´siste principalement aux sollicitations dans
la direction orthoradiale, mais aussi dans la direction longitudinale.
L’adventice est forme´e de fibroblastes, de fibrocytes et de substance fondamentale. Ses
fibres de collage`ne laˆches et entrelace´es servent a` prote´ger les vaisseaux et a` les ancrer aux
structures environnantes. Elle est ge´ne´ralement (sauf dans le cas de l’aorte abdominale) par-
courue de minuscules vaisseaux sanguins (vasa vasorum) qui l’irriguent du sang. Comme dans
la media, les fibres de collage`ne forment un re´seau he´lico¨ıdal et renforcent la re´sistance de la
paroi. L’adventice est moins active dans les chargements cycliques et a` basse pression a` cause
de l’orientation des fibres de collage`ne, mais elle devient plus rigide a` haute pression.
Dans chacune des trois couches sont pre´sentes, a` des proportions varie´es, les cellules mus-
culaires lisses, les fibres de collage`ne et les fibres d’e´lastine. La couche media est la plus
importante dans une arte`re saine et c’est elle qui lui domine ses proprie´te´s me´caniques. Pour
une arte`re normale, l’intima ne joue pas un grand roˆle me´canique, mais elle doit eˆtre prise en
compte de`s que l’arte`re est atteinte d’athe´roscle´rose (Holzapfel et al., 2000). Certains cher-
cheurs pensent que cette dernie`re pathologie fait partie des causes probables de l’ane´vrisme
(Estes, 1950; Johnston et al., 1991; Reed et al., 1992; Lee et al., 1997; Singh et al., 2001).
Moins e´lastiques que les arte`res, les veines constituent l’ensemble des vaisseaux sanguins
par lesquels le sang retourne au cœur, a` une pression presque nulle. Les veinules, de diame`tre
variant entre 8 et 100 µm, sont les plus petites des veines qui sont en contact avec le lit
capillaire et dont la couche de cellules d’endothe´lium est la plus importante. Ce sont des
vaisseaux poreux qui se laissent traverser par le plasma et les globules blancs. Pour les veines
de gros calibre, pre`s du cœur, on rencontre les meˆmes couches concentriques que pour les
14
1.3. L’ane´vrisme de l’aorte abdominale
arte`res (avec les meˆmes constituants), mais l’e´paisseur de la paroi est plus mince. La lumie`re
des veines est donc plus importante que celle des arte`res. Ce qui leur permet de renfermer, a`
tout moment, jusqu’a` 65 % du volume total du sang. Elles constituent un re´servoir de sang
et sont aussi appele´es vaisseaux capacitifs.
Assurant la connexion entre les arte`res et les veines, les capillaires sont les plus petits
des vaisseaux sanguins avec une longueur de 1 mm et un diame`tre compris entre 8 et 10 µm,
en moyenne. Leurs parois ne sont forme´es que de cellules endothe´liales. C’est au niveau des
capillaires que les e´changes de substances entre le sang et le liquide interstitiel s’effectuent.
1.3 L’ane´vrisme de l’aorte abdominale
L’aorte est l’arte`re principale situe´e dans la circulation syste´mique, elle est directement
connecte´e au ventricule gauche du cœur et fait donc partie des arte`res e´lastiques. La portion de
cette arte`re situe´e entre le diaphragme et les arte`res iliaques gauche et droite (qui desservent
les membres infe´rieurs) porte le nom de l’aorte abdominale. L’ane´vrisme de l’aorte abdominale
est l’une des pathologies les plus re´pandues. Une e´tude mene´e par Norman et al. (2004), sur
des hommes aˆge´s de 65 a` 83 ans dans une ville australienne, a montre´ que 7.2% des personnes
scanne´es (12203, au total) avaient un ane´vrisme de l’aorte abdominale.
1.3.1 De´finition
Un ane´vrisme est une dilatation locale et permanente d’une arte`re d’au moins 50% de
son diame`tre nominal de´fini en tenant compte des conditions physiologiques de l’individu
(Johnston et al., 1991). Lorsque cette dilatation a lieu au niveau de la partie abdominale de
l’aorte (Figure 1.5) on parle alors de l’Ane´vrisme de l’Aorte Abdominale (AAA). Le diame`tre
Figure 1.5: Ane´vrisme de l’aorte abdominale : vue d’une coupe transversale sur la figure de droite. Le thrombus
est entoure´.
moyen de l’aorte infra-re´nale est de 2 cm selon Lederle et al. (1997) qui ont effectue´ des
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mesures sur pre`s de 70 000 personnes aˆge´es de 50 a` 79 ans (moyenne d’aˆge 66 ans). Donc, une
arte`re dont le diame`tre est supe´rieur ou e´gal a` 3 cm est conside´re´e comme atteinte d’ane´vrisme
(Johnston et al., 1991; Lederle et al., 1997). L’ane´vrisme de l’aorte abdominale peut prendre
une forme ge´ome´trique sacculiforme ou fusiforme, la forme fusiforme e´tant la plus courante
(Lasheras, 2007).
1.3.2 E´tiologie de l’ane´vrisme
Dans les anne´es 50, les origines de l’ane´vrisme e´taient essentiellement attribue´es a` l’arte´-
rioscle´rose et/ou au syphilis (Estes, 1950). Mais les causes exactes de la pathologie ne sont
toujours pas bien connues. Ne´anmoins, on estime que c’est une maladie multi-factorielle et
de´ge´ne´rative re´sultant de l’interaction de processus biologiques avec des changements dans
les sollicitations he´modynamiques (Lasheras, 2007). L’aˆge, la cigarette, l’hypertension, l’his-
toire familiale, le sexe et l’athe´roscle´rose sont conside´re´s comme des facteurs favorisant le
de´veloppement de la maladie (Johnston et al., 1991; Lee et al., 1997), voir la Figure 1.6. Une
e´tude mene´e par Norman et Powell (2007) a montre´ la pre´dominance de la maladie chez les
hommes par comparaison aux femmes (6 fois plus) alors que les pronostiques sont plus se´ve`res
pour celles-ci. Les travaux de Singh et al. (2001) incluant l’aˆge allaient dans le meˆme sens.
Une revue de l’impact de chacun de ces facteurs est donne´e par Lasheras (2007). Comme on



























Figure 1.6: Facteurs pouvant contribuer a` la formation ou au de´veloppement de l’ane´vrisme (Lasheras, 2007)
peut le voir sur la Figure 1.6, la rupture de l’ane´vrisme est le re´sultat et la dernie`re phase
d’un processus long et complexe. E´tant donne´ le caracte`re pulse´ et pe´riodique de l’e´coule-
ment au sein de l’aorte abdominale, la paroi arte´rielle est fortement sollicite´e au cours du
cycle cardiaque par les forces he´modynamiques de pression et de cisaillement. Ces forces,
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couple´es a` un endommagement de l’intima et par suite de la media, peuvent mener a` une
distension progressive de l’aorte, et l’apparition d’un ane´vrisme. Les forces he´modynamiques
applique´es a` la paroi de manie`re pe´riodique contribuent notamment a` son expansion pro-
gressive. Ceci s’accompagne par une de´gradation progressive des proprie´te´s me´caniques de
l’arte`re (amincissement, fragilisation, disparition des fibres d’e´lastine, destruction du colla-
ge`ne). Par conse´quent, l’ane´vrisme grossit jusqu’a` sa fissuration ou rupture. Enfin, en raison
de la dilatation de l’arte`re, l’e´coulement en son sein peut eˆtre fortement modifie´, avec par
exemple l’apparition de zones de recirculation. Ces zones, ou` la vitesse du fluide est tre`s
faible, sont favorables au de´veloppement d’un thrombus. Ce dernier est pre´sent dans pre`s de
75% des ane´vrismes de l’aorte abdominale (Harter et al., 1982) alors que son impact dans le
processus de rupture de l’ane´vrisme ne fait pas l’unanimite´, comme nous le verrons par la
suite (Chapitre 2).
1.3.3 Le thrombus
Le thrombus est un caillot de sang forme´ du de´poˆt des de´bris cellulaires, on y trouve
principalement des plaquettes et des e´rythrocytes. Ces cellules sont lie´es les unes aux autres
a` l’aide de nombreuses prote´ines, de glycoprote´ines provenant de la membrane cellulaire des
plaquettes, de fibrines forme´es de re´seaux de polyme`res du plasma. Le thrombus se forme en
ge´ne´ral sur des surfaces ou` l’endothe´lium qui tapisse l’intima est de´grade´ ou sur la surface
des appareils artificiels loge´s dans le vaisseau sanguin. Son me´canisme de formation, appele´
thrombose, se divise en quatre e´tapes (adhe´sion, activation, agre´gation, coagulation) qui
peuvent eˆtre simultane´es. L’adhe´sion et l’activation des plaquettes a` la paroi interne sont
favorise´es par les glycoprote´ines des membranes cellulaires et le facteur de von Willebrand.
Celui-ci peut e´galement intervenir dans l’agre´gation des plaquettes, notamment lorsque le
taux de cisaillement est e´leve´. Pour de faibles taux de cisaillement, l’agre´gation peut se
faire a` travers les fibrinoge`nes et les glycoprote´ines. La coagulation est de´clenche´e par le
facteur tissulaire qui ge´ne`re la thrombine et initie la formation de la fibrine (Falk, 1992; Fung,
1993; Wootton et Ku, 1999; Furie et Furie, 2008). Pour re´sumer, une surface endothe´liale
endommage´e et de faibles ou forts taux de cisaillement (γ˙) sont des conditions favorables a`
la thrombose.
D’un point de vue macroscopique, le thrombus se de´compose en trois couches distinctes
qui peuvent avoir des proprie´te´s me´caniques diffe´rentes (Figure 1.7). Il s’agit des re´gions
luminale, mediale et abluminale, en partant du lumen. Cette distinction provient surtout de
la chronologie du de´poˆt des couches stratifie´es du thrombus (Wang et al., 2001; van Dam et al.,
2007). Les proprie´te´s me´caniques du thrombus sont e´tudie´es plus en de´tail au Chapitre 2.
1.3.4 Crite`res de´cisionnels d’intervention chirurgicale
La rupture d’un ane´vrisme intervient lorsque la contrainte dans la paroi arte´rielle de´passe
sa re´sistance me´canique. De nos jours, ce sont des crite`res morphologiques qui sont utilise´s
pour la pre´diction de la rupture : le diame`tre maximal de l’ane´vrisme, son taux d’accroisse-
ment annuel et le volume de thrombus (Fillinger et al., 2003; Lasheras, 2007; Vorp, 2007). Le
risque de rupture augmente avec le diame`tre de l’ane´vrisme, par exemple pour un diame`tre
maximal de 6 cm, le risque de rupture au cours d’une anne´e est de l’ordre 10% (Lederle et al.,
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Figure 1.7: Diffe´rentes re´gions du thrombus, a : mode`le, b : photo du thrombus a` l’aide de la microscopie
e´lectronique (van Dam et al., 2007)
2002; Brown et al., 2003). Cependant, la rupture des ane´vrismes de diame`tre plus petit met
en de´faut ce crite`re du diame`tre maximal (Nicholls et al., 1998; Powell, 1998; Fillinger et al.,
2002; Brady et al., 2004). Les limites de ces crite`res morphologiques sont maintenant bien
connues. La ne´cessite´ de de´finir de nouveaux crite`res plus fiables a conduit a` la re´alisation de
nombreuses e´tudes expe´rimentales et nume´riques concernant la biome´canique des ane´vrismes.
Ces e´tudes ont pour principal objectif de mieux comprendre, mode´liser et quantifier les in-
teractions fluide-structure au sein des ane´vrismes, responsables du remodelage de la paroi
arte´rielle, de la formation du thrombus et in fine de la rupture de l’ane´vrisme. Re´cemment,
ces travaux ont conduit a` la formulation de nouveaux crite`res tenant compte de nombreux
facteurs inter-corre´le´s (ge´ome´trie, me´canique,..) qui ne´cessitent d’eˆtre valide´s. Les apports
et les limites de ces travaux expe´rimentaux et nume´riques concernant la biome´canique des
ane´vrismes seront de´taille´s dans le Chapitre 2.
1.3.5 Techniques de traitement de l’ane´vrisme
A de´faut de crite`res fiables de pre´diction de la rupture de l’ane´vrisme, deux types d’inter-
ventions sont actuellement pratique´s : la chirurgie classique et l’intervention endovasculaire
(Astarci et al., 2006).
Chirurgie classique
Cette technique est utilise´e depuis les anne´es 50 a` la fois pour la pre´vention de la rupture
et pour sa re´paration. Elle ne´cessite une incision au niveau de l’abdomen du patient. Durant
l’ope´ration, la circulation dans l’aorte est bloque´e de part et d’autre de l’ane´vrisme, Figure 1.8.
Celui-ci est incise´ et nettoye´ avant la couture de la prothe`se au tissu aortique sain en amont
et en aval de la partie dilate´e. Les complications suivant cette technique de traitement sont
accrues lorsqu’elle est utilise´e comme moyen de re´paration de la rupture de l’ane´vrisme. Pour
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Figure 1.8: Technique de traitement classique (Amblard, 2006)
les interventions pre´ventives, le taux de mortalite´ est infe´rieur a` 2%. Dans les urgences avant
rupture ce taux est de l’ordre de 8% alors qu’il atteint 35% en cas de rupture (Pfeiffer et al.,
2000).
Traitement endovasculaire
Contrairement a` la me´thode pre´ce´dente, le traitement endovasculaire ne ne´cessite pas
d’incision dans l’abdomen du patient et il est exclusivement de´die´ a` l’intervention pre´ventive.
Cette technique est mise en œuvre depuis le de´but des anne´es 90. Deux petites incisions sont
re´alise´es dans l’aine du patient (Figure 1.9). Un tube de pose contenant l’endoprothe`se est
guide´ a` travers l’arte`re fe´morale a` l’aide d’un dispositif radiographique. L’endoprothe`se est
pose´e dans la zone pathologique permettant l’isolement de la paroi arte´rielle de l’ane´vrisme
afin de diminuer la pression qui lui est exerce´e et ainsi re´duire le risque de rupture. Les
Figure 1.9: Technique de traitement endovasculaire
complications relatives a` cette me´thode de traitement sont essentiellement des endofuites
(Amblard, 2006; Greenhalgh et al., 2010), la fixation des prothe`ses pose´es de cette manie`re
e´tant complique´e.
Une e´tude comparative de ces deux techniques de traitement a montre´ que le taux de
survie au bout de deux anne´es de suivi pour les deux techniques e´tait le meˆme et avoisinait
90% (Blankensteijn et de Jong, 2005). Au bout de 8 ans, le taux de survie peut eˆtre le meˆme
a` condition d’effectuer de nombreuses interventions chez les patients qui ont e´te´ traite´s avec
la technique endovasculaire (Greenhalgh et al., 2010).
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1.4 Conclusion
Ce chapitre a permis de faire une bre`ve description du syste`me cardiovasculaire et d’une
des pathologies de l’aorte abdominale qui nous inte´resse plus particulie`rement, a` savoir l’ane´-
vrisme. A travers cette bre`ve pre´sentation, nous avons vu que l’apparition, l’e´volution et par
conse´quent la rupture des ane´vrismes re´sultent d’un couplage fort entre les processus bio-
logiques au sein de la paroi arte´rielle et les forces he´modynamiques qui s’exercent sur cette
paroi. Les crite`res de´cisionnels d’intervention chirurgicale sont actuellement essentiellement
morphologiques. Les limites de ces crite`res sont maintenant bien identifie´es, et montrent la ne´-
cessite´ d’en de´finir de nouveaux, tenant compte des spe´cificite´s de chaque patient (aˆge, sexe,
volume du thrombus . . .) mais aussi base´s sur une meilleure connaissance des interactions
fluide-structure au sein des ane´vrismes. Dans ce but, de nombreuses e´tudes expe´rimentales
et nume´riques concernant la biome´canique des ane´vrismes ont e´te´ re´alise´es depuis plusieurs
de´cennies. L’apport de ces e´tudes et leurs limites sont de´crits dans le chapitre suivant.
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2.1 Introduction
Au chapitre pre´ce´dent, nous avons vu que l’ane´vrisme est une pathologie multifactorielle et
que sa rupture est un e´ve´nement tragique qui conduit le plus souvent au de´ce`s du patient. Les
crite`res de´cisionnels d’intervention chirurgicale actuellement mis en œuvre d’un point de vue
clinique sont principalement des crite`res morphologiques dont les limites sont bien connues.
Afin de proposer de nouveaux crite`res plus fiables, de nombreuses e´tudes expe´rimentales et
nume´riques concernant la biome´canique des ane´vrismes ont e´te´ re´alise´es au cours des deux
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dernie`res de´cennies. L’un des principaux objectifs de ces e´tudes est de mieux comprendre
et mode´liser les interactions fluide-structure au sein des ane´vrismes et plus pre´cise´ment de
quantifier :
– la distribution spatio-temporelle des forces he´modynamiques (pression, cisaillement)
applique´es a` la paroi ;
– la distribution spatio-temporelle des contraintes induites par ces forces au sein de la
paroi arte´rielle.
Ces analyses doivent eˆtre re´alise´es dans des conditions aussi proches que possible de la re´alite´
physiopathologique, c’est a` dire en tenant compte :
– de la ge´ome´trie complexe des ane´vrismes (diame`tre, e´paisseur de la paroi, excentricite´,
allongement, tortuosite´. . .) ;
– des conditions he´modynamiques (de´bit, pression, rhe´ologie du sang. . .) ;
– du comportement me´canique de la paroi arte´rielle et de son e´volution induite par la
modification des parame`tres biologiques et biochimiques au sein du tissu arte´riel (He
et Roach, 1994) ;
– du comportement me´canique du thrombus ;
– de l’environnement dans lequel l’ane´vrisme e´volue notamment ses interactions avec la
colonne verte´brale.
L’objectif de ce chapitre est de rappeler brie`vement ces diffe´rents e´le´ments. L’he´modynamique
au sein de l’aorte saine, le comportement me´canique de la paroi arte´rielle et du thrombus sont
respectivement pre´sente´s dans les sections 2.2, 2.3 et 2.4. Enfin, les principaux apports et les
limites des e´tudes expe´rimentales et nume´riques re´alise´es jusqu’a` aujourd’hui sont pre´sente´s
dans la section 2.5, permettant ainsi de formuler les objectifs de ces travaux de recherche.
2.2 He´modynamique dans l’aorte saine
Dans cette section, nous e´tudions les caracte´ristiques de l’e´coulement et des forces he´mo-
dynamiques qui en de´coulent dans l’aorte abdominale saine.
2.2.1 Caracte´ristiques de l’e´coulement
Dans la circulation syste´mique d’un adulte sain au repos, le sang est e´jecte´ du cœur vers
l’aorte a` une fre´quence de l’ordre de 70 battements par minute. Au niveau de l’aorte abdomi-
nale, le de´bit volumique oscille entre -1 et 6 ℓ/min (Taylor et al., 2002). A la fin de la phase
systolique, comme le montre la Figure 2.1, ce de´bit devient ne´gatif. L’e´coulement du sang
dans l’aorte est re´gule´ par la pression au sein du fluide qui varie entre 120 mmHg (pression du
pic systolique) et 72 mmHg (pression du pic diastolique) en moyenne. En cas d’hypertension,
la pression systolique peut atteindre 180 mmHg. Pendant la phase systolique, l’aorte se dilate
et emmagasine donc de l’e´nergie sous forme potentielle. Cette e´nergie est restitue´e pendant la
phase diastolique maintenant ainsi la continuite´ de l’e´coulement. Le caracte`re pulse´ et pe´rio-
dique de l’e´coulement ainsi que l’e´lasticite´ de la paroi arte´rielle induisent donc la propagation
d’ondes de pression a` travers celle-ci.
D’une manie`re ge´ne´rale, l’e´coulement dans l’arte`re est gouverne´ par les lois de conser-
vation de la masse, de la quantite´ de mouvement et de l’e´nergie. Comme nous l’avons vu
dans le Chapitre 1, e´tant donne´ que le sang contient pre`s de 45% d’e´le´ments figure´s, son
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Figure 2.1: De´bit volumique et pression dans l’aorte abdominale d’une personne au repos (Mills et al., 1970)
comportement est non-newtonien et principalement rhe´ofluidifiant. Ne´anmoins, sa viscosite´
devient constante a` des taux de cisaillement importants (γ˙ > 100 s−1, § 1.2.2). Compte tenu
du diame`tre de l’aorte, le sang est souvent conside´re´ comme un fluide newtonien avec une
viscosite´ dynamique environ 4 fois celle de l’eau. Cette hypothe`se a souvent e´te´ adopte´e dans
les e´tudes nume´riques et expe´rimentales sur les ane´vrismes (Egelhoff et al., 1999; Finol et al.,
2003; Salsac, 2005; Deplano et al., 2007) malgre´ la mise en e´vidence de zones de recirculation,
i.e. de zones avec de faibles taux de cisaillement. En toute rigueur, il serait ne´cessaire de
prendre en compte le comportement non-newtonien (Khanafer et al., 2006). En ce qui nous
concerne, le sang est conside´re´ a` la fois comme un fluide newtonien et incompressible. Ainsi,
son e´coulement dans l’aorte abdominale peut eˆtre de´crit par les e´quations de Navier-Stokes




= −∇p + µ∆u (2.1a)
∇.u = 0 (2.1b)
ou` p et u sont respectivement la pression et la vitesse du fluide, ρ est la masse volumique et
µ la viscosite´ dynamique.
2.2.2 Solution de Womersley
Moyennant certaines hypothe`ses, une solution analytique peut eˆtre obtenue pour l’e´qua-
tion (2.1a), il s’agit de la solution e´tablie par Womersley (1955). La portion de l’aorte ab-
dominale saine est assimile´e a` un cylindre a` paroi rigide, de rayon r0 = d0/2 et de longueur
infinie. Le principe consiste a` exprimer le gradient de pression et la vitesse longitudinale a`
l’aide des se´ries de Fourier (Womersley, 1955). L’e´quation (2.1a) est tout d’abord exprime´e
en coordonne´es cylindriques et sous forme adimensionnelle (2.2a). Pour ce faire les dimen-
sions caracte´ristiques de l’e´coulement permettant la de´finition des variables adimensionnelles,
marque´es d’une e´toile, sont introduites :
r∗ = r
r0
, z∗ = z
r0
, t∗ = ωt, w∗(r∗, z∗, t∗) = w
w0
, p∗(r∗, z∗, t∗) = p
ρw20
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ou` ω et w0 correspondent a` la pulsation angulaire et a` la vitesse caracte´ristique suivant la



















On de´finit le nombre de Reynolds, Re = w0d0/ν, et le nombre de Womersley, α = r0(ω/ν)1/2,
avec ν = µ/ρ la viscosite´ cine´matique. Le nombre de Reynolds compare les effets convectifs
d’inertie aux effets visqueux (cisaillement) de l’e´coulement alors que le nombre de Womersley
caracte´rise le rapport des effets transitoires ou oscillatoires d’inertie aux effets visqueux. La
solution a` l’e´quation (2.2a) s’e´crit :
w∗(r∗, t∗) = ReG∗0
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ou` J0 est la fonction de Bessel de premie`re espe`ce d’ordre ze´ro. Les termes G
∗
n (n = 0, 1, 2, . . . )
correspondent aux coefficients du gradient de pression dans l’espace de Fourier, G∗0 est le
gradient moyen de pression. Ces coefficients peuvent eˆtre obtenus a` partir de la transforme´e de
Fourier des valeurs expe´rimentales du de´bit volumique. Lorsque l’e´coulement est stationnaire,
le gradient de pression est constant (les coefficients de Fourier sont nuls pour n ≠ 0), la vitesse
de Womersley (2.3) est e´quivalente a` celle d’un e´coulement de Poiseuille.
La transforme´e de Fourier du de´bit volumique de la Figure 2.1 a e´te´ de´termine´e a` l’aide
d’une routine Matlab©. L’e´coulement est en meˆme temps simule´ dans un cylindre rigide de
rayon r0 = 10 mm. La viscosite´ et la masse volumique du sang sont prises e´gales a` 0.0035 Pa.s
et a` 1050 kg/m3 (Bluestein et al., 1996; Scotti et Finol, 2007). Il en re´sulte un nombre de
Reynolds maximum de 1910 et un nombre de Womersley de 14.83. La Figure 2.2 (a) montre
l’e´volution de la vitesse sur l’axe du cylindre alors que la Figure 2.2 (b) pre´sente les profils de










































Figure 2.2: Profils de vitesse de Mills a` l’entre´e de l’aorte saine rigide (a) : vitesse maximale sur l’axe de
syme´trie ; (b) : profils de vitesse dans la section pour diffe´rents temps caracte´ristiques
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quasiment constante au centre de l’aorte jusqu’a` l’approche (r/r0 = 0.8) de la paroi arte´rielle
ou` elle chute brutalement. Ceci est plus marque´ notamment lors de l’acce´le´ration systolique
(point D). On peut donc s’attendre a` de fortes contraintes de cisaillement parie´tales (Wall
Shear Stress, WSS) a` cet instant. Ces contraintes s’expriment comme suit :
WSS = ∂w(r, t)
∂r
∣r=r0 (2.4)
Cette expression montre que, a` un instant t/T , la contrainte de cisaillement est constante le
long de la paroi de l’aorte saine. La Figure 2.3 (a) pre´sente l’e´volution de WSS en un point de
la paroi, pour un cycle cardiaque. La contrainte de cisaillement parie´tale est positive pendant
l’acce´le´ration et la de´ce´le´ration systolique et ne´gative ailleurs sauf autour du temps t/T =
0.8. Elle varie typiquement entre 2.3 Pa et -0.7 Pa. Ces variations sont conformes aux profils
de vitesse de la Figure 2.2.b. L’e´volution du taux de cisaillement a` la paroi (γ˙ =WSS/µ) est
pre´sente´e sur la Figure 2.3 (b). En se re´fe´rant a` la Figure 1.3, le constat est que le fluide
ne peut pas eˆtre conside´re´ newtonien pendant tout le cycle cardiaque. Ne´anmoins, les zones
(γ˙ > 100s−1) dans lesquelles l’hypothe`se est valide correspondent a` celles ou` les contraintes
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Figure 2.3: a : E´volution de la contrainte de cisaillement parie´tale et b : du taux de cisaillement, au meˆme
point au cours d’un cycle cardiaque. L’hypothe`se de fluide newtonien reste valable dans les zones grise´es.




















avec 0 ≤ OSI ≤ 1. Cet indice caracte´rise la nature oscillatoire et le sens de l’e´coulement, pre`s de
la paroi. Pour OSI = 0, l’e´coulement est stable et unidirectionnel, la contrainte de cisaillement
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est constante et uniforme´ment re´partie dans le temps. Pour OSI = 1, l’e´coulement se fait
sans oscillation mais en sens inverse´. Lorsque OSI = 12 , l’e´coulement est purement oscillatoire
(Ku et al., 1985; Blackman et al., 2002; Taylor et al., 2002; Salsac et al., 2006; Shimogonya
et al., 2009). L’e´coulement dans l’aorte saine rigide conside´re´e ici est proche de ce dernier
cas, car OSI = 0.446 pour ce mode`le. Cet indice serait un bon indicateur de la formation et
de la localisation des plaques d’athe´roscle´rose (Ku et al., 1985). Shimogonya et al. (2009) ont
re´cemment propose´ un nouvel indice, de´fini a` partir du gradient de WSS, comme indicateur de
l’initiation des ane´vrismes ce´re´braux. Ceci souligne l’importance des effets que la dynamique
de l’e´coulement pourrait avoir sur les proprie´te´s me´caniques de la paroi arte´rielle.
2.3 Comportement me´canique de l’aorte abdominale saine et
pathologique
Nous pre´sentons ici les diffe´rents travaux expe´rimentaux qui ont e´te´ re´alise´s sur les arte`res
et les principaux mode`les me´caniques propose´ pour de´crire leur comportement.
2.3.1 Caracte´risation expe´rimentale
Afin de caracte´riser le comportement me´canique des arte`res, diffe´rents essais sont ge´ne´-
ralement mis en œuvre : des essais de pressurisation et des essais de traction uniaxiale ou
biaxiale. Les principaux re´sultats obtenus sont pre´sente´s dans les paragraphes suivants.
2.3.1.1 Pressurisation de l’arte`re
Le test de pressurisation consiste a` caracte´riser le gonflement de l’aorte (e´volution du
diame`tre) sous l’effet d’une pression interne. Ce type de mesure peut eˆtre re´alise´ ex vivo
(Roy, 1881; Bergel, 1961a,b; Wolinsky et Glagov, 1964) ou in vivo (Peterson et al., 1960;
Imura et al., 1986; La¨nne et al., 1992; Stefanadis et al., 1995; Long et al., 2005; Wang et al.,
2006; van’t Veer et al., 2008). La majorite´ de ces e´tudes a e´te´ re´alise´e sur l’aorte saine animale
(Roy, 1881; Bergel, 1961a,b; Peterson et al., 1960; Wolinsky et Glagov, 1964) ou humaine
(Roy, 1881; Imura et al., 1986; La¨nne et al., 1992; Wang et al., 2006). Les essais re´alise´s ex
vivo permettent, en fonction de l’instrumentation mise en œuvre, de mesurer l’e´volution du
diame`tre en fonction de la pression pour diffe´rents niveaux d’e´longation axiale. Ces essais
s’apparentent ainsi a` des essais biaxiaux. Re´cemment, des essais ex vivo de pressurisation
couple´s a` des mesures de champs de de´placement par corre´lation d’image re´alise´s sur une
aorte saine (Avril et al., 2010) ont permis d’ajuster, par me´thode inverse, un mode`le de
comportement hypere´lastique anisotrope. Les mesures re´alise´es in vivo ont permis la mise en
e´vidence de la viscole´lasticite´ du tissu arte´riel et de mesurer la raideur de l’arte`re, en terme
de structure. Dans l’arte`re, la viscoe´lasticite´ se manifeste par un de´phasage temporel entre
la pression et le de´placement radial (Roy, 1881; Bergel, 1961b; Peterson et al., 1960). Mais,
les re´sultats de Peterson et al. (1960) montrent que l’aspect viscoe´lastique de l’aorte du chien
peut eˆtre ne´gligeable devant son e´lasticite´.
Quelques e´tudes in vivo uniquement concernant les ane´vrismes de l’aorte abdominale ont
aussi e´te´ re´alise´es (La¨nne et al., 1992; Wilson et al., 2003; Long et al., 2005; van’t Veer et al.,
2008). Ces travaux ont permis de quantifier la raideur globale de l’ane´vrisme, caracte´rise´ par
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ou` ∆P = Psystolique − Pdiastolique et εr = (dsystolique − ddiastolique)/(ddiastolique). Dans le cas de
l’aorte abdominale saine du chien, Peterson et al. (1960) ont mesure´ un Ep de l’ordre de 240
kPa. Pour l’aorte saine humaine, Imura et al. (1986) ont reporte´ les valeurs suivantes (pour
61 personnes) :
– chez le premier groupe (20 personnes de moins de 35 ans), Ep = 99 ± 34 kPa,
– dans le deuxie`me groupe (21 personnes de moins 60 ans), Ep = 155 ± 68 kPa,
– pour le dernier groupe (les plus de 60 ans), Ep = 380 ± 205 kPa
La¨nne et al. (1992) ont mesure´ le module de Peterson sur une population de 37 hommes (aˆge
moyen 74 ans) atteint d’ane´vrisme de diamie`tre moyen 41.6 mm (± 14 mm). Leurs re´sultats
montrent d’une part que le Ep moyen est de l’ordre de 504 kPa (± 253 kPa) et d’autre part que
celui-ci est supe´rieur a` celui obtenu sur une population du meˆme aˆge mais sans ane´vrisme.
Ces valeurs sont du meˆme ordre de grandeur que celles obtenues par Wilson et al. (2003)
sur 210 patients (diame`tre maximal de l’ane´vrisme 4.8 cm, aˆge moyen 72 ans). Re´cemment,
Long et al. (2005) ont mesure´ par imagerie Doppler le Ep sur une population de 56 patients
atteints d’ane´vrisme (moyenne d’aˆge 70 ans). Les valeurs obtenues sont comprises entre 270
et 680 kPa pour les ane´vrismes de moins de 4.5 cm de diame`tre et de 260 a` 430 kPa pour les
ane´vrismes de plus 4.5 cm de diame`tre. Cette diminution du module de Peterson en fonction
du diame`tre de l’ane´vrisme est assez suprenante et semble aller a` l’encontre des re´sultats
de La¨nne et al. (1992) qui sugge`rent que le module Ep croˆıt lorsque la pathologie est tre`s
marque´e. Enfin, dans les travaux de van’t Veer et al. (2008) (sur 10 patients, moyenne d’aˆge
73 ans, diame`tre maximal de l’AAA 5.8 cm), le module de Peterson varie entre 330 et 1800
kPa avec une moyenne de 688 kPa. En conclusion, l’ensemble de ces re´sultats montrent non
seulement le raidissement de l’arte`re avec l’aˆge et avec la pathologie, mais aussi la disparite´
entre les individus (250 kPa < Ep < 1800 kPa).
La mesure de ce module ne permet pas de remonter de manie`re pre´cise au comportement
me´canique re´el du tissu (anisotropie, he´te´roge´ne´ite´. . .) et doit eˆtre comple´te´e par des essais
standards de traction uniaxiale (He et Roach, 1994; Raghavan et al., 1996; Thubrikar et al.,
2001b; Di Martino et al., 2006) et biaxiale (Vande Geest et al., 2006a).
2.3.1.2 Traction uniaxiale
Nous pre´sentons ici principalement les travaux de Raghavan et al. (1996) qui sont sou-
vent pris comme re´fe´rence dans la litte´rature. Ces auteurs ont re´alise´ des essais de traction
sur des e´chantillons (de dimensions 4×1 cm) pre´leve´s dans les directions orthoradiale et lon-
gitudinale de l’arte`re pathologique et dans la direction longitudinale de l’arte`re saine. Au
total, 52 e´chantillons longitudinaux provenant de 45 patients (moyenne d’aˆge 69 ans, dia-
me`tre maximal de l’ane´vrisme 6.3 cm), 19 e´chantillons orthoradiaux de 16 patients (moyenne
d’aˆge 76 ans, diame`tre maximal de l’ane´vrisme 7.0 cm) et 7 e´chantillons longitudinaux de
7 individus sains (moyenne d’aˆge 47 ans) ont e´te´ teste´s. Les Figures 2.4 et 2.5 montrent un
exemple de re´sultats obtenus pour l’aorte saine et l’aorte pathologique, respectivement. Ces
figures montrent d’une part le comportement hypere´lastique non-line´aire du tissu arte´riel sain
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et pathologique, et d’autre part les niveaux de de´formation et de contrainte atteints avant
rupture. Il est important de souligner, qu’a` notre connaissance, il s’agit des seuls essais re´a-
lise´s jusqu’a` la rupture sur des tissus de l’aorte abdominale saine et pathologique. On peut
observer que les de´formations maximales (a` la rupture) sont de l’ordre de 50% pour l’aorte
saine et de 25 a` 35% dans les directions longitudinales et orthoradiale pour l’ane´vrisme. Pour
l’aorte saine, la rupture du mate´riau a lieu pour une contrainte de l’ordre de 1700 kPa (Fi-
gure 2.4). Dans le cas de l’ane´vrisme (Figure 2.5), la rupture se produit pour une contrainte
Figure 2.4: E´volution de la contrainte de Cauchy en fonction de la de´formation de Green dans la direction
longitudinale de l’aorte saine (Raghavan et al., 1996)
de l’ordre de 1000 kPa dans la direction longitudinale et de 1200 kPa dans la direction or-
thoradiale. Sur l’ensemble de la population d’ane´vrismes e´tudie´s, Raghavan et al. (1996) ont
identifie´ les contraintes moyennes a` la rupture suivantes : 864 kPa ± 102 (45 patients) dans
le sens longitudinal et 1019 kPa ± 160 (16 patients) dans le sens orthoradial. La Figure 2.6
Longitudinale Orthoradiale
Figure 2.5: E´volution de la contrainte de Cauchy en fonction de la de´formation de Green dans les directions
longitudinale et orthoradiale de l’arte`re pathologiques (Raghavan et al., 1996)
montre l’e´volution des modules tangents en fonction de la de´formation, pour les trois es-
sais pre´sente´s sur les Figures 2.4 et 2.5. On peut observer une augmentation de la raideur
du tissu pathologique par rapport au tissu sain. Par contre, contrairement a` toute attente,
28
2.3. Comportement me´canique de l’aorte abdominale saine et pathologique
l’arte`re pathologique semble plus raide dans la direction longitudinale que dans la direction
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Figure 2.6: E´volution des modules tangents de la paroi arte´rielle pathologique (AAA) et saine (AA) en
provenance des directions longitudinale et orthoradiale
comme le montrent aussi les travaux de Thubrikar et al. (2001b) qui ont re´alise´ des essais de
traction uniaxiale, dans les directions longitudinale et orthoradiale, sur des e´chantillons de
tissu pathologique issus de diffe´rentes re´gions d’un ane´vrisme. Cependant, dans les travaux
de ces derniers, c’est la direction orthoradiale de l’arte`re pathologique qui est la plus raide.
Cette tendance a e´te´ confirme´e re´cemment par les essais de traction biaxiale de Vande Geest
et al. (2006a) pre´sente´s ci-apre`s. Enfin, notons que de la meˆme manie`re que Raghavan et al.
(1996), Thubrikar et al. (2001b) ont identifie´ a` partir des essais re´alise´s une limite e´lastique
du mate´riau, en termes de contrainte et de de´formation (σy et εy) qui marquent une transi-
tion entre un comportement e´lastique du tissu et son endommagement avant rupture (”yield
stress” sur la Figure 2.5). Dans les travaux de Thubrikar et al. (2001b), le couple (σy, εy) varie
typiquement entre (σy = 380 kPa, εy = 0.32) dans la re´gion ante´rieure et suivant la direction
longitudinale de l’ane´vrisme et (σy = 730 kPa, εy = 0.28) dans la re´gion late´rale et suivant
la direction orthoradiale. Ces dernie`res valeurs, qui mettent en e´vidence l’he´te´roge´ne´ite´ du
comportement me´canique de la paroi arte´rielle, sont du meˆme ordre de grandeur que celles
mesure´es par Raghavan et al. (1996).
2.3.1.3 Traction biaxiale
Comme dans les travaux de Raghavan et al. (1996), les e´chantillons utilise´s dans les tra-
vaux de Vande Geest et al. (2006a) proviennent des arte`res saines (AA) et pathologiques
(AAA). Mais cette fois-ci, des efforts de traction sont exerce´s simultane´ment dans les direc-
tions orthoradiale et longitudinale. Cinq rapports de tension orthoradiale (Tθθ) et longitudi-
nale (TLL) ont e´te´ teste´s : Tθθ ∶ TLL = {0.5 ∶ 1, 0.75 ∶ 1, 1 ∶ 1, 1 ∶ 0.75, 1 ∶ 0.5}. Ces diffe´rents
rapports permettent ainsi de refle´ter au mieux les sollicitations in vivo au sein de l’aorte saine
et pathologique. Dans l’aorte saine, la contrainte longitudinale est a priori ne´gligeable devant
les contraintes orthoradiale et radiale. Par contre, avec la formation de l’ane´vrisme on peut
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imaginer une contrainte longitudinale pre´ponde´rante notamment dans les re´gions distale et
proximale. Le rapport des contraintes longitudinale - orthoradiale peut donc varier spatia-
lement et meˆme temporellement au sein des ane´vrismes. Dans les travaux de Vande Geest
et al. (2006a), les e´chantillons d’aorte saine provenaient de 8 personnes (apre`s autopsie) et
ceux des ane´vrismes de 26 patients (apre`s une chirurgie de l’ane´vrisme). Pour les ane´vrismes,
le pre´le`vement a eu lieu notamment dans la re´gion ante´rieure de l’aorte. Ces e´chantillons
de dimension 2 cm × 2 cm sont attache´s aux mors a` l’aide des fils de nylon et le´ge`rement
tendus avant le de´but du test a` l’aide d’une charge de 0.5 g. Les mesures de de´formations
sont effectue´es au centre de l’e´chantillon, via des marqueurs de 5 mm × 5 mm et a` l’aide
d’un dispositif de camera CCD. La Figure 2.7 montre l’e´volution des contraintes de Piola-
Kirchhoff II (PK2) en fonction des de´formations de Green obtenues pour un patient avec
et sans ane´vrisme. Une nouvelle fois, ces figures soulignent le comportement hypere´lastique
anisotrope du tissu arte´riel, ainsi que son raidissement en raison de la pathologie (et de l’aˆge
du patient).
Figure 2.7: E´volution de la contrainte de Piola-Kirchhoff II PK2 en fonction de la de´formation de Green
dans les directions orthoradiale (θθ) et longitudinale (LL) pour l’aorte saine (AA) et l’ane´vrisme (AAA)
(Vande Geest et al., 2006a)
Ce raidissement de la paroi pathologique est duˆ a` une modification de la composition
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Table 2.1: Variation de la composition (en fraction volumique) de la paroi arte´rielle
avec la formation de l’ane´vrisme (He et Roach, 1994)
Arte`res saines AAA
% Elastine 22.7 ± 5.7 2.4 ± 2.2
% Cellules Musculaires Lisses 22.6 ± 5.5 2.2 ± 2
% Collage`ne + substance fondamentale. 54.8 ± 4.7 95.6 ± 2.5
macromole´culaire du tissu. L’e´lasticite´ de la paroi arte´rielle est lie´e notamment a` la quan-
tite´ d’e´lastine, de collage`ne et de cellules musculaires lisses contenues dans le mate´riau.
He et Roach (1994) ont mesure´, dans l’aorte abdominale saine et pathologique, la frac-
tion volumique de ces macromole´cules. Le tableau 2.1 re´sume leurs observations. Ces re´-
sultats mettent clairement en e´vidence une diminution du taux d’e´lastine et des cellules
musculaires lisses avec la formation de l’ane´vrisme qui est a` l’origine du raidissement de
la paroi arte´rielle pathologique. En effet, le module d’e´lasticite´ de l’e´lastine, mesure´ par
Wolinsky et Glagov (1964), est pre`s de trois cents fois plus petit que celui du collage`ne :
Ee´lastine = 0.3 MPa < Earte`re < Ecollagene = 100 MPa.
Enfin, il est important de noter que :
– les niveaux de contraintes ou de de´formations atteints lors des essais biaxiaux sont
beaucoup plus faibles que ceux mesure´s par Raghavan et al. (1996) ou par Thubrikar
et al. (2001b) lors des essais de traction uniaxiale, et laissent donc sugge´rer que la
rupture du tissu n’a jamais e´te´ atteinte.
– l’ensemble des essais re´alise´s par Vande Geest et al. (2006a) ont aussi montre´ une
grande disparite´ de comportement du tissu arte´riel sain et pathologique en fonction
des patients. Notamment, la raideur ”moyenne” des courbes expe´rimentales obtenues
par Vande Geest et al. (2006a) est plus faible que celle des courbes pre´sente´es sur la
Figure 2.7 que nous utiliserons par la suite (Partie II et III).
2.3.1.4 Contraintes re´siduelles
Lorsqu’on sectionne un anneau de l’arte`re libre de toute sollicitation exte´rieure, les deux
bouts de l’ouverture s’e´cartent l’un de l’autre, indiquant ainsi un e´tat de pre´contrainte de
l’arte`re. Plus pre´cise´ment, la couche intima de la paroi arte´rielle est soumise a` une contrainte
re´siduelle de compression et la couche adventice a` une contrainte de traction, dans la direction
orthoradiale. La contrainte re´siduelle peut e´galement exister dans la direction longitudinale
de l’arte`re (Holzapfel et al., 2007; Wang et Gleason Jr., 2010). Le phe´nome`ne de contrainte
re´siduelle a e´te´ observe´ dans les diffe´rentes re´gions de l’aorte du rat par Fung et Liu (1989) et
par Hong et al. (1997) chez le lapin. Une revue entie`rement consacre´e aux premiers travaux
expe´rimentaux (qui remontent aux anne´es 60 du sie`cle passe´) sur la contrainte re´siduelle
dans l’arte`re notamment animale est disponible dans Rachev et Greenwald (2003). Enfin,
soulignons qu’en pratique l’e´tat de configuration du mate´riau sans contrainte re´siduelle est
difficile a` atteindre. Ces contraintes peuvent subsister dans le mate´riau plus d’un mois apre`s
les premie`res mesures (Fung et Liu, 1989).
L’un des rares travaux sur l’arte`re humaine est celui de Holzapfel et al. (2007) re´alise´ sur
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l’aorte abdominale saine (de 11 cadavres, moyenne d’aˆge 48 ans). La Figure 2.8 montre l’e´tat
de de´formation de l’une de ces arte`res (pour une femme de 43 ans) dans les directions orthora-
diale et longitudinale. Ces de´formations correspondent a` un temps d’attente de 16 heures, les
e´chantillons e´tant garde´s dans un bain physiologique. Dans la direction orthoradiale, l’e´chan-
tillon s’ouvre avec un angle de plus 180° alors que dans la direction longitudinale une grande
courbure se forme du coˆte´ de l’adventice. Pour quantifier la de´formation dans cette dernie`re
direction, certains auteurs proposent de mesurer l’angle de fermeture de l’e´chantillon, par
analogie a` l’angle d’ouverture dans le cas orthoradiale (Wang et Gleason Jr., 2010). En pra-
Figure 2.8: Effets des contraintes re´siduelles dans les directions orthoradiale et longitudinale de l’aorte hu-
maine saine, 16 heures apre`s le sectionnement (Holzapfel et al., 2007)
tique, la contrainte re´siduelle est de´duite de la mesure de ces de´formations re´siduelles. Selon
les re´sultats de Holzapfel et al. (2007), la de´formation re´siduelle n’est pas le meˆme dans les
trois couches de la paroi arte´rielle ni meˆme suivant les directions orthoradiale et longitudinale.
La paroi se re´tre´cit d’environ 1% dans la direction orthoradiale et s’allonge de 2% dans la di-
rection longitudinale. Dans les couches adventice et media, les re´tre´cissements sont de l’ordre
de 6% et de 8% dans la direction orthoradiale, de 9% et de 4% dans la direction longitudinale.
La couche intima s’allonge de pre`s de 4% dans les deux directions. Ces re´sultats montrent
que la distribution des contraintes re´siduelles dans la paroi arte´rielle n’est pas uniforme.
A notre connaissance, il n’existe pas de donne´es expe´rimentales sur les contraintes re´si-
duelles dans le tissu ane´vrismal. On peut imaginer que celle-ci pre´sente des diffe´rences de
comportement par rapport a` l’arte`re saine.
2.3.2 Mode`les de comportement
Les diffe´rents travaux expe´rimentaux ont montre´ le comportement fortement non-line´aire
et anisotrope notamment de la paroi arte´rielle pathologique. En s’appuyant sur ces observa-
tions, diffe´rents mode`les de comportement ont donc e´te´ propose´s dans la litte´rature dans le but
de pre´dire la rupture des ane´vrismes via des simulations nume´riques. Nous pre´sentons ici les
mode`les les plus usuels, a` savoir les mode`les hypere´lastiques isotropes (§ 2.3.2.1) et anisotropes
(§ 2.3.2.2). D’autres mode`les de comportement viscoe´lastique ou poro-hypere´lastique ont aussi
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e´te´ propose´s pour mode´liser le comportement de l’aorte saine uniquement. Ils sont succinc-
tement de´crits au paragraphe § 2.3.2.3. Bien que pre´sentes dans les tissus, les contraintes
re´siduelles ne sont pas prises en compte dans ces diffe´rents mode`les.
2.3.2.1 Mode`les hypere´lastiques isotropes
Conside´rons un solide, dans une base (O, e1,e2,e3), occupant le domaine Ω0 dans sa
configuration initiale et le domaine Ω dans la configuration actuelle (Figure 2.9). Les positions
d’un point M, appartenant au solide, sont repe´re´es a` l’aide deX et de x dans les configurations
initiale et actuelle, respectivement. Le tenseur gradient de transformation (F) qui exprime la
variation de position du point M dans la configuration actuelle par rapport a` la configuration
initiale s’e´crit : F = gradX(x). Les composantes du tenseur F sont des e´longations, lorsque la
base (O, e1,e2,e3) est une base principale, ces e´longations sont des e´longations principales.







On de´finit les tenseurs des e´longations de Cauchy-Green droit et de Cauchy-Green gauche par









Figure 2.9: Transformation du milieu continu
mous, sont ge´ne´ralement e´tablis en utilisant une approche base´e sur les e´longations ou sur des
invariants des de´formations qui sont : I1 = tr(C), I2 = 12 [tr(C)2 − tr(C2)] , I3 = J2 = det(C),
ou` J , le jacobien de la transformation, caracte´rise la variation de volume du mate´riau. Pour
un mate´riau incompressible, nous avons J = 1. La paroi arte´rielle, a` l’e´gard des mate´riaux
mous du vivant, peut eˆtre conside´re´e comme incompressible dans les conditions physiologiques
(Carew et al., 1968). Dans ce contexte, la connaissance de l’e´tat de de´formation ne permet pas
a` elle seule de de´terminer l’e´tat de contrainte. Celui-ci est connu a` une pression hydrostatique
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ou`, W est la densite´ d’e´nergie de de´formation, S est le tenseur des contraintes de Piola-
Kirchhoff II. La contrainte de Cauchy s’en de´duit par : σ = FSFT . Dans le cas d’un mate´riau
incompressible, l’invariant I3 n’intervient pas dans l’expression de W .
L’un des mode`les isotropes largement utilise´ dans la litte´rature pour de´crire le compor-
tement des arte`res pathologiques est celui propose´ par Raghavan et Vorp (2000). C’est un
mode`le quadratique en I1 dont les parame`tres mate´riaux ont e´te´ identifie´s sur les re´sultats
des essais de traction uniaxiale pre´sente´s au paragraphe § 2.3.1.2. D’autres mode`les isotropes
comme le mode`le de Mooney (1940), de Demiray (1972) ou de Ogden (1972) ont aussi e´te´
utilise´s. Le tableau 2.2 pre´sente un re´capitulatif de ces mode`les de comportement isotropes.
Comme le mode`le de Raghavan et Vorp (2000), celui de Demiray de´pend uniquement du pre-
mier invariant, mais la densite´ d’e´nergie de de´formation est de type exponentiel. Le mode`le de
Mooney prend en compte le deuxie`me invariant et le mode`le de Ogden utilise une approche
base´e sur les e´longations principales. Dans ces mode`les, les parame`tres mate´riaux C10, C01,
Table 2.2: Principaux mode`les isotropes de potentiel d’e´nergie de de´formation
Mooney (1940) W = C10(I1 − 3) +C01(I2 − 3) 2(C10 +C01) = µ
Demiray (1972) W = D1
D2
(exp{D2/2(I1 − 3)} − 1)
Ogden (1972) W = ∑Nm=1 µmαm (λαm1 + λαm2 + λαm3 ) ∑Nm=1 µmαm = 2µ
Raghavan et Vorp (2000) W = α(I1 − 3) + β(I1 − 3)2
D1, α, β et µm ont la dimension d’une contrainte, µ est le module de cisaillement ; D2, N et
αm sont sans dimension. Le mode`le Ne´o-Hooke´en peut eˆtre retrouve´ a` partir du mode`le de
Mooney en prenant C01 = 0. Ces deux derniers mode`les sont ge´ne´ralement imple´mente´s dans
la plupart des codes de calcul par e´le´ments finis.
Bien que tre`s utilise´s dans la litte´rature, ces mode`les isotropes ne permettent pas de de´crire
le comportement de la paroi arte´rielle, en particulier les diffe´rences de raideur (anisotropie)
dans les directions longitudinale et orthoradiale induites par l’histologie de la paroi arte´-
rielle (orientation des fibres de collage`ne. . .). C’est pourquoi des mode`les de comportement
anisotrope ont e´te´ propose´s.
2.3.2.2 Mode`les hypere´lastiques anisotropes
Le comportement non-line´aire et anisotrope de la paroi arte´rielle pathologique humaine
a e´te´ mis en e´vidence avec les essais de traction uniaxiale (Raghavan et al., 1996; Thubrikar
et al., 2001b). Ces tendances ont e´te´ confirme´es par les re´sultats des essais de traction biaxiale
(Vande Geest et al., 2006a; Matsumoto et al., 2009). Pour de´crire ces essais, diffe´rents mode`les
ont e´te´ propose´s base´s sur une de´composition du potentiel W en une partie isotrope et une
partie anisotrope.
W =Wiso +Waniso (2.9)
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Le tableau 2.3 pre´sente une liste, non exhaustive, des principaux mode`les de comportement
anisotrope propose´s pour prendre en compte les observations expe´rimentales. Pour une revue
plus comple`te, on peut se re´fe´rer aux travaux suivants : Holzapfel et al. (2000); Sacks (2000);
Vito et Dixon (2003); Vorp (2007); Kalita et Schaefer (2008) et Holzapfel et Ogden (2010).
Table 2.3: Densite´ d’e´nergie de de´formation pour les mate´riaux hypere´lastiques anisotropes























{exp [k4[(1 − ρ)(I1 − 3)2 + ρ(I6 − I06)2]] − 1}
Basciano et Kleinstreuer (2009) W = C2(I1 − 3)2 +C61(I4 − 1)6 +C62(I6 − 1)6




{exp [k2(I4 − 1)2] − 1} + k32k4 {exp [k4(I6 − 1)2] − 1}
Le premier mode`le du tableau 2.3 est celui de Humphrey (1995). Ce mode`le est une
ge´ne´ralisation du mode`le plan de Fung (1967) de´fini en fonction des composantes du tenseur
de Green qui s’e´crit : E = 12(C − I), I e´tant le tenseur identite´. Ce mode`le est similaire a`
celui propose´ par Vande Geest et al. (2006b). Les Eij sont les composantes du tenseur de
de´formation de Green, les ai sont des constantes mate´riaux sans dimension, , D1, C1, C2, C61
et C62 ont la dimension d’une contrainte.
D’autres mode`les base´s sur une approche utilisant les invariants (Rodriguez et al., 2008;
Basciano et Kleinstreuer, 2009; Rissland et al., 2009; Ferruzzi et al., 2011) ont aussi e´te´ for-
mule´s pour de´crire les re´sultats expe´rimentaux de Vande Geest et al. (2006a). Pour prendre
en compte l’anisotropie (passive) de la paroi arte´rielle qui provient des fibres de collage`ne, des
directions d’anisotropie associe´es aux diffe´rentes familles de fibres sont introduites. Deux re´-
seaux (familles) de fibres (Figure 2.10) sont, en ge´ne´ral, suffisants pour capturer l’anisotropie
et la non-line´arite´ du tissu arte´riel (Holzapfel et al., 2000). Les directions de ces deux re´seaux
de fibres sont de´finies par : M = (cosϕ, sinϕ,0) et M′ = (cosϕ′,− sinϕ′,0), ϕ = ϕ′. L’intro-
duction de ces deux vecteurs conduit a` de´finir de nouveaux invariants tels que I4 =MCM et
I6 =M′CM′ qui caracte´risent l’anisotropie du mate´riau. Par la suite, dans le cas du mate´riau
anisotrope pre´sente´ ici, la contrainte de Cauchy s’exprime :
σ = −pI + 2W1B + 2W2(I1B −B2) + 2W4m⊗m + 2W6m′ ⊗m′ (2.10)
ou` , Wi = ∂W /∂Ii, m = FM et m′ = FM′.
Pour le mode`le de Rodriguez et al. (2008) (cf tableau 2.3), les ki, i = 1,2,3,4 sont des
parame`tres mate´riaux. Le parame`tre ρ ∈ [0 1] re´gule le degre´ d’anisotropie du mate´riau, le
mode`le devient isotrope pour ρ = 0. Les parame`tres I04 et I06 expriment l’ondulation initiale des
fibres, l’anisotropie n’est prise en compte que lorsque I4 ≥ I04 et/ou I6 ≥ I06 . Dans la suite, nous
faisons l’hypothe`se de mate´riau orthotrope, ce qui revient a` conside´rer que les deux re´seaux
de fibres de collage`ne sont me´caniquement e´quivalents, ce qui conduit a` k1 = k3, k2 = k4 et
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Figure 2.10: Orientation syme´trique des fibres de collage`ne par rapport a` la direction orthoradiale
I04 = I06 . Par ailleurs, lorsque ρ = 1 et I04 = I06 = 1, le mode`le de Rodriguez est e´quivalent
a` celui initialement propose´ par Holzapfel et al. (2000) en s’appuyant sur l’histologie de la
paroi arte´rielle. Le mode`le de Basciano et Kleinstreuer (2009) est aussi un mode`le base´ sur
les invariants. Sa forme polynomiale a l’avantage d’eˆtre simple, mais il ne posse`de pas de
partie ne´o-hooke´enne. Ce qui, d’un point de vue nume´rique, peut poser des proble`mes de
convergence (pente nulle a` l’origine). Le mode`le de Rissland et al. (2009) est une combinaison
des mode`les de Raghavan et Vorp (2000), de Demiray (tableau 2.2) et du mode`le de Holzapfel
et al. (2000). Les parame`tres mate´riaux de ces diffe´rents mode`les de comportement anisotrope
ont pu eˆtre ajuste´s sur les donne´es expe´rimentales de Vande Geest et al. (2006a).
2.3.2.3 Autres mode`les de comportement
Mode`le viscoe´lastique : Le comportement viscoe´lastique de la paroi arte´rielle a e´te´ ob-
serve´ par Roy (1881). Dans les essais de pressurisation, la mise en e´vidence de cette proprie´te´
consiste a` de´terminer le de´phasage entre la pression interne et la dilatation de l’arte`re (Peter-
son et al., 1960; Bergel, 1961a; Learoyd et Taylor, 1966; Imura et al., 1990). Le comportement
viscoe´lastique de l’arte`re, qui peut eˆtre mode´lise´ avec un Maxwell ge´ne´ralise´, est attribue´ a` la
fraction volumique des cellules musculaires lisses (Learoyd et Taylor, 1966; Holzapfel et al.,
2002). Cependant, le tableau 2.1 montre que la fraction volumique de ces cellules est tre`s faible
dans l’aorte abdominale pathologique, ce qui laisse sugge´rer que les effets viscoe´lastiques sont
ne´gligeables.
Mode`le poro-hypere´lastique : La paroi arte´rielle peut aussi eˆtre vue comme un
mate´riau poreux et relativement perme´able a` certains e´le´ments nutritifs du sang. Mais a` notre
connaissance, il n’existe pas de ve´ritables donne´es sur sa perme´abilite´ ni meˆme sur sa porosite´.
Cependant, un mode`le poro-hypere´lastique isotrope a e´te´ propose´ par Simon et al. (1998)
pour de´crire le comportement me´canique de l’aorte du lapin. Ce mode`le biphasique ne´cessite
l’identification des parame`tres mate´riaux de squelette solide mais aussi de sa perme´abilite´
afin de de´crire l’e´coulement du fluide. L’ensemble de ces parame`tres a pu eˆtre identifie´ via
des essais de gonflement draine´s et non draine´s. Il est inte´ressant de noter que la conductivite´
hydraulique de l’aorte mesure´e est de l’ordre de 5.2 ×10−16 m4/N.s, soit une perme´abilite´
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intrinse`que de l’ordre de 1.8 10−18 m2 (pour une viscosite´ de 3.5 10−3 Pa.s), alors que la
porosite´ estime´e est de l’ordre de 0.4. Un mode`le similaire a e´te´ utilise´ par Koshiba et al.
(2007) pour e´tudier le transport des lipoprote´ines de basse densite´ dans la paroi arte´rielle.
Tre`s re´cemment, Ayyalasomayajula et al. (2010) ont effectue´ des analyses nume´riques dans
un ane´vrisme mode`le, en tenant compte du thrombus et de la porosite´ de la paroi arte´rielle.
Dans les travaux de Koshiba et al. (2007) et Ayyalasomayajula et al. (2010), la valeur de la
porosite´ conside´re´e est de l’ordre de 0.6 alors que la perme´abilite´ est de l’ordre de 10−18 m2.
2.4 Comportement me´canique du thrombus
Comme nous l’avons de´ja` mentionne´, le thrombus est pre´sent dans 75% des AAA (Harter
et al., 1982) et joue sans aucun doute un roˆle important dans la rupture de l’ane´vrisme. Il
existe cependant tre`s peu d’e´tudes expe´rimentales sur le thrombus et il est souvent mode´lise´
simplement par une loi e´lastique isotrope line´aire ou hypere´lastique isotrope (Vorp et al.,
1996; Adolph et al., 1997; Wang et al., 2001; Hinnen et al., 2007; Gasser et al., 2008, 2010).
Les principaux re´sultats de ces diffe´rents travaux sont maintenant de´crits.
2.4.1 Caracte´risation expe´rimentale
Nous pre´sentons dans les deux paragraphes qui suivent les e´tudes relatives a` la micro-
structure (§ 2.4.1.1) du thrombus et a` la caracte´risation de son comportement macroscopique
(§ 2.4.1.2).
2.4.1.1 Composition et microstructure
Le thrombus est une structure complexe. On distingue ge´ne´ralement trois couches concen-
triques : luminale, mediale et abluminale comme le montre la Figure 2.11. C’est un mate´riau
essentiellement fibreux et poreux, compose´e de globules sanguins, de plaquettes, de prote´ines
et de de´bris cellulaires.
La taille des pores dans un e´chantillon de thrombus de 14 mm d’e´paisseur a e´te´ mesure´e
par Adolph et al. (1997), en le photographiant tous les 2 mm a` l’aide d’un syste`me de camera
CCD couple´e a` un microscope e´lectronique. Si on suppose que les pores sont sphe´riques,
la taille des pores moyenne mesure´e par Adolph et al. (1997) varie de 8.8 µm (luminale) a`
18 µm (abluminale). Cette augmentation de la taille des pores du luminal vers l’abluminal
fut re´cemment confirme´e par les travaux de Gasser et al. (2010) en utilisant une me´thode
similaire que pre´ce´demment pour l’acquisition des images, mais en effectuant des mesures
sur des tranches de thrombus de 1 mm d’e´paisseur. La distribution de la densite´ des pores
mesure´e par Gasser et al. (2010) montre que dans chacune des couches plus de 50% des
pores ont un diame`tre infe´rieur a` 25 µm. La porosite´ moyenne du luminal, du medial et de
l’abluminal a e´te´ estime´es a` 23.28%, 22.91% et 19.59%, respectivement. Ces derniers re´sultats
montrent que la porosite´ du thrombus semble assez homoge`ne dans les trois couches (≈ 20%).
2.4.1.2 Comportement me´canique
Comme le thrombus apparait comme un milieu poreux, des essais de filtration ont tout
d’abord e´te´ mis en œuvre par Adolph et al. (1997) afin d’en de´terminer sa perme´abilite´. La
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Figure 2.11: Les trois couches du thrombus : luminale(A), mediale(B) et abluminale(C). Cette image obtenue
a` l’aide d’une microscopie e´lectronique montre que la re´gion luminale est plus poreuse que la re´gion abluminale
(Wang et al., 2001)
conductivite´ hydraulique du thrombus mesure´e est de l’ordre de 0.91×10−12 m2/Pa.s, soit
une perme´abilite´ intrinse`que de l’ordre de 3.5 10−15 m2 (pour une viscosite´ de 3.5 10−3 Pa.s).
Cette perme´abilite´ est donc 1000 fois plus grande que celle de l’aorte du lapin mesure´e par
Simon et al. (1998).
En paralle`le de ces essais de filtration, diffe´rents essais ont e´te´ re´alise´s afin de mettre en
e´vidence sa compressibilite´ (ou son incompressibilite´) et sa re´ponse en traction uniaxiale ou
biaxiale.
La compressibilite´ du thrombus a e´te´ e´tudie´e par Vorp et al. (1996) en re´alisant des
mesures in vivo de la section du thrombus par e´chographie pendant l’e´volution de la pression
arte´rielle. En ne´gligeant la de´formation longitudinale du thrombus, la constance de la section
mesure´e a permis a` Vorp et al. (1996) de conclure a` l’incompressibilite´ du thrombus. La meˆme
conclusion a e´te´ formule´e par Hinnen et al. (2007) en utilisant une autre technique ex vivo.
Cette technique consiste a` mesurer le volume d’un e´chantillon de thrombus a` l’aide d’une
boite rigide contenant un liquide approprie´ (une solution saline, par exemple). Le volume
du meˆme e´chantillon est mesure´ a` nouveau lorsque la boite est pressurise´e sous une pression
hydrostatique de 200 mmHg. Ainsi, la diffe´rence de volume obtenue permet d’estimer le
niveau de compressibilite´ du mate´riau. Les re´sultats obtenus ont montre´ que le volume du
mate´riau reste inchange´. Cependant, ces essais ont en fait permis de mesurer la compressibilite´
du thrombus dans sa globalite´ : squelette poreux + liquide saturant, et ne permettent pas
d’acce´der a` la compressibilite´ du squelette poreux seul.
En paralle`le, des essais de traction uniaxiale ont e´te´ re´alise´s jusqu’a` rupture sur des
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thrombus (dimensions : 10 mm × 2 mm × 0.6 mm) pre´leve´s dans les directions longitudinale
et orthoradiale et dans les couches luminale et mediale (Wang et al., 2001). Les re´sultats
obtenus sont pre´sente´s sur la Figure 2.12. On peut observer que les e´chantillons provenant
de la re´gion luminale sont plus extensibles que ceux pre´leve´s dans la re´gion mediale et que
l’anisotropie du thrombus n’est pas tre`s marque´e pour des de´formations infe´rieures a` 20%.
Cette figure montre aussi que le comportement du tissu est non-line´aire. Cette non-line´arite´
est aussi tre`s peu marque´e pour des de´formations infe´rieures a` 20%. Des essais de traction
biaxiale re´alise´s par Vande Geest et al. (2006b) dans la couche luminale montrent e´galement
une relation quasi-line´aire entre la contrainte et la de´formation dans les directions orthoradiale
et longitudinale pour des de´formations infe´rieures a` 10%. Gasser et al. (2008) ont e´galement
effectue´ des essais de traction uniaxiale dans la direction orthoradiale sur des e´chantillons
provenant des trois couches du thrombus. Les re´sultats obtenus confirment les diffe´rences
de comportement observe´es par Wang et al. (2001). Les principaux parame`tres me´caniques
(module tangent maximal, re´sistance me´canique) des trois couches du thrombus mesure´s par
Wang et al. (2001); Vande Geest et al. (2006b) et Gasser et al. (2008) sont pre´sente´s dans le
tableau 2.4. La disparite´ des re´sultats est une nouvelle fois tre`s importante.
Figure 2.12: E´volution de la contrainte de Cauchy en fonction de l’e´longation, dans les couches luminale et
me´diale du thrombus et selon les directions longitudinale et orthoradiale (Wang et al., 2001).
Table 2.4: Module tangent maximal (MTM) et re´sistance me´canique (σu) des 3 couches du thrombus, les
valeurs sont en kPa, (orthoradial/longitudinal)
Luminale Mediale Abluminale
MTM σu MTM σu MTM σu
Wang et al. (2001) 570/540 540/520 270/330 220/300 - -
Vande Geest et al. (2006b) 201/231 - - - -
Gasser et al. (2008) 62.88/- 156.5/- 47.52/- 92.0/- 41.52/- 47.7/-
Le comportement viscoe´lastique du thrombus a e´te´ e´tudie´ par Hinnen et al. (2007) et
van Dam et al. (2007). Le module viscoe´lastique E∗ d’un mate´riau, lie´ a` son module de
cisaillement G par le coefficient de Poisson ν, se de´compose en une composante e´lastique E′
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et une composante de perte E′′ ou de dissipation : E∗ = E′ + iE′′ ou` i = √−1. Le module
G a e´te´ mesure´ par Hinnen et al. (2007) a` l’aide d’une machine de cisaillement permettant
d’acce´der au retard de phase δ entre la sollicitation et le de´placement.




Connaissant le retard de phase, les deux modules peuvent eˆtre calcule´s en utilisant les rela-
tions 2.11, E′ = ∥E∗∥ cos(δ) et E′′ = ∥E∗∥ sin(δ). Le module e´lastique du thrombus a ainsi
e´te´ estime´ a` pre`s de 35 kPa alors qu’un module visqueux quatre fois moins important a e´te´
obtenu. Comme pour la paroi arte´rielle, les effets viscoe´lastiques du thrombus pourront eˆtre
ne´glige´s devant ses effets e´lastiques en premie`re approche.
2.4.2 Mode`les de comportement
Bien que poreux, les diffe´rents mode`les de comportement propose´s pour le thrombus
jusqu’a` aujourd’hui supposent le mate´riau comme dense, et donc monophasique, tout comme
la paroi arte´rielle. Parmi ces mode`les, on peut citer celui de Wang et al. (2001) et de Gasser
et al. (2010) (Tableau 2.5). Les ci sont des parame`tres mate´riaux avec la dimension d’une
Table 2.5: Principaux mode`les de comportement pour le thrombus
Wang et al. (2001) W = c1(I2 − 3) + c2(I2 − 3)2
Gasser et al. (2008) W = c3∑3i=1(λ4i − 1)
contrainte. Ces diffe´rents parame`tres ont pu eˆtre identifie´s sur les re´sultats expe´rimentaux
pre´sente´s au paragraphe pre´ce´dent. Enfin, un mode`le viscoe´lastique non-line´aire, pour le
thrombus, a e´galement e´te´ de´veloppe´ par van Dam et al. (2007). Ce mode`le est constitue´
d’un mode`le de Maxwell ge´ne´ralise´ en se´rie avec un ressort de module e´lastique non-line´aire.
⎧⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎩
W = G0{−1 −A
C2
[(Cx + 1) exp(−Cx) − 1] + 1
2
Ax2}
x =√BI1 + (1 −B)I2 − 3
(2.12)
ou` G0 est le module de cisaillement, les coefficients A, B et C sont des parame`tres mate´riaux
sans dimension. Ce mode`le a e´te´ identifie´ a` l’aide des essais de relaxation sur des thrombus
provenant de 7 patients (van Dam et al., 2007).
2.5 Vers la pre´diction de la rupture de l’AAA
Afin de pre´dire la rupture des ane´vrismes, de nombreux travaux expe´rimentaux et nu-
me´riques a` l’e´chelle de l’ane´vrisme ont e´te´ re´alise´s au cours de ces dernie`res de´cennies. Le
principal objectif de ces travaux est in fine de proposer des crite`res d’intervention chirur-
gicale fiables tenant compte des aspects morphologiques mais aussi de la biome´canique des
ane´vrismes (he´modynamique, comportement du tissu arte´riel, du thrombus. . .). La mise en
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place de ces crite`res ne´cessite a` la fois la connaissance de la distribution des contraintes in-
duites par l’he´modynamique au sein de la paroi arte´rielle, mais aussi la connaissance de la
re´sistance me´canique de la paroi arte´rielle. En ce qui concerne ce dernier point, nous avons
vu que les essais me´caniques re´alise´s jusqu’a` la rupture, sur les tissus sains ou pathologiques
sont tre`s rares (§ 2.3.1.2). Les e´tudes expe´rimentales et nume´riques re´alise´es jusqu’a` aujour-
d’hui concernent donc principalement la de´termination de la distribution spatio-temporelle
des contraintes a` la paroi et au sein de la paroi. Dans cette section, nous pre´sentons ces tra-
vaux re´alise´s dans le but d’une meilleure compre´hension des me´canismes qui vont conduire a`
la rupture de l’ane´vrisme.
2.5.1 E´tudes expe´rimentales
Les premiers travaux expe´rimentaux concernent principalement l’e´tude de l’e´volution de
l’he´modynamique et de la distribution des contraintes de cisaillement qui en de´coulent (Egel-
hoff et al., 1999; Salsac, 2005; Deplano et al., 2007; Stamatopoulos et al., 2010a,b) au sein
de l’ane´vrisme en fonction de sa ge´ome´trie et de la compliance de la paroi. Re´cemment, des
essais de gonflement (statique) ont aussi e´te´ re´alise´s sur des ane´vrismes reconstruits en sili-
cone (Doyle et al., 2010) dans le but de valider les zones potentielles de rupture obtenues par
simulations nume´riques. Les re´sultats obtenus dans ces diffe´rents travaux sont pre´sente´s dans
les paragraphes § 2.5.1.1 et § 2.5.1.2.
2.5.1.1 E´coulement dans les AAA
Afin de caracte´riser la dynamique de l’e´coulement au sein des AAA, des expe´riences in
vitro ont e´te´ mises en œuvre sur des ane´vrismes mode`les avec des parois rigides en verre
ge´ne´ralement (Egelhoff et al., 1999; Salsac, 2005; Deplano et al., 2007; Stamatopoulos et al.,
2010a,b) ou de´formable en e´lastome`re (Deplano et al., 2007). Dans la section 2.2, nous avons
vu les caracte´ristiques de l’he´modynamique dans l’aorte saine rigide. Au sein des ane´vrismes,
cet e´coulement est fortement modifie´ en raison de la dilatation de l’aorte. Cet e´coulement
diffe`re aussi selon que le patient soit au repos ou en exercice physique. Ci-dessous, nous re-
prenons les grandes lignes des observations faites par Deplano et al. (2007) qui ont e´tudie´
l’he´modynamique dans les AAA mode`les non syme´triques a` paroi rigide ou de´formable (en
e´lastome`re au comportement viscoe´lastique isotrope), dans les conditions de repos et d’exer-
cice.
Les expe´riences re´alise´es montrent qu’au repos (Figures 2.13a), le fluide reste attache´
a` la paroi au cours de la phase d’acce´le´ration systolique. Pendant la phase de de´ce´le´ration
systolique, on assiste a` la formation d’un jet et a` la cre´ation d’un vortex dans la re´gion
proximale. Pour le mode`le rigide (RM), le vortex reste dans cette re´gion et diminue de taille
lorsque le sens de l’e´coulement s’inverse. Dans le mode`le de´formable (CM), pendant la phase
d’acce´le´ration systolique, une partie de l’e´nergie cine´tique est stocke´e par l’arte`re sous forme
d’e´nergie potentielle. La restitution de cette e´nergie durant la phase de de´ce´le´ration systolique
fait que le fluide est de´ja` en mouvement au de´but du prochain cycle. Les vortex forme´s dans ce
mode`le sont plus larges que ceux du mode`le rigide. D’une part, ces vortex peuvent atteindre
la re´gion distale et d’autre part leurs re´sidus demeurent dans l’e´coulement jusqu’au nouveau
cycle. En conditions d’exercice (Figures 2.13b), pour le mode`le rigide et le mode`le de´formable,
des re´sidus de vortex restent dans l’ane´vrisme tout le long du cycle. Des travaux re´cents sur
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des ane´vrismes reconstruits mais a` paroi rigide ont montre´, dans les conditions du repos, que
le vortex peut aussi se former de`s le de´but de l’acce´le´ration systolique et se de´placer vers la
re´gion distale (Stamatopoulos et al., 2010a).
a b
Figure 2.13: Champ de vitesse dans l’ane´vrisme a` paroi rigide (RM) et de´formable (CM) dans les conditions
de repos (a) et d’exercice (b). Ces mesures ont e´te´ effectue´es dans un plan vertical passant par les re´gions
ante´rieure et poste´rieure de l’ane´vrisme (Deplano et al., 2007) ; pour les caracte´ristiques de l’e´coulement, voir
le tableau 2.6.
Dans l’ane´vrisme, la formation du jet et le de´collement du fluide de la paroi, durant la
phase de de´ce´le´ration systolique, cre´ent des zones de contraintes de cisaillement parie´tales
nulles. A la diffe´rence de l’aorte saine, des zones de WSS ne´gatives peuvent eˆtre observe´es
durant la de´ce´le´ration systolique, dues uniquement a` la pre´sence des vortex pre`s de la paroi,
comme cela a pu eˆtre observe´ et quantifie´ expe´rimentalement par Salsac (2005) dans des mo-
de`les rigides (Figures 2.14). Ses re´sultats montrent notamment l’e´volution de la distribution
de WSS le long de la zone pathologique (Lan) de l’arte`re pour diffe´rents niveaux de dilatation
de l’ane´vrisme. Plus l’ane´vrisme se dilate, plus la distribution de WSS devient he´te´roge`ne par
rapport a` celle observe´e dans l’aorte saine. La Figure 2.14 ne concerne que les ane´vrismes
axisyme´triques, on peut se re´fe´rer a` Salsac (2005) pour les effets d’autres parame`tres ge´ome´-
triques de l’ane´vrisme (l’excentricite´ et forme sacculiforme ou fusiforme) sur la distribution
des contraintes de cisaillement parie´tales.
La distribution des WSS est lie´e a` l’e´volution de l’e´coulement dans l’ane´vrisme. Une
fois cette distribution connue, en calculant l’OSI (§ 2.2.2) on peut de´terminer la nature de
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Figure 2.14: Distribution de WSS le long de la zone pathologique (Lan) de l’arte`re durant un cycle cardiaque,
a : D/d = 1.3, b : D/d = 1.5, c : D/d = 1.9, d : D/d = 2.1, Lan/d = 2.9. Ces cartes correspondent a`
WSS normalise´es par rapport a` WSS maximale (4.9 Pa) observe´e dans l’aorte saine (Salsac, 2005) ; pour les
caracte´ristiques de l’e´coulement, voir le tableau 2.6.
l’e´coulement qui se passe pre`s des parois. L’e´volution de l’OSI de´duit de la Figure 2.14 est
pre´sente´e sur les Figures 2.15. Dans l’aorte saine, la valeur de l’OSI est de l’ordre de 0.38.
Les Figures 2.15 montrent que lorsque la paroi se dilate, l’OSI le long de la paroi ane´vrismale
devient supe´rieur a` 0.5, ce qui signifie que l’e´coulement est oscillatoire et principalement dans
le sens inverse (zones de recirculation induite par la dilatation).
Les e´volutions de l’he´modynamique et des forces qui en de´coulent ne de´pendent pas que
de la ge´ome´trie de l’ane´vrisme. La rhe´ologie du fluide et les conditions aux limites impose´es a`
l’entre´e et a` la sortie lors des expe´riences peuvent aussi jouer un roˆle important. Le tableau 2.6
donne un aperc¸u des principaux types de conditions aux limites et les proprie´te´s me´caniques
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Figure 2.15: E´volution des OSI le long de la zone pathologique (Lan) de l’arte`re durant un cycle cardiaque,
a : D/d = 1.3, b : D/d = 1.5, c : D/d = 1.9, d : D/d = 2.1, Lan/d = 2.9 (Salsac, 2005) ; pour les caracte´ristiques
de l’e´coulement, voir le tableau 2.6.
des fluides utilise´es. On peut remarquer que certaines caracte´ristiques de l’e´coulement, tel que
le nombre de Reynolds, peuvent pre´senter une grande disparite´. Dans les travaux de Deplano
et al. (2007), le de´bit et la pression impose´s a` l’entre´e et a` la sortie, respectivement, sont
similaires a` ceux pre´sente´s a` la Figure 2.1. Dans les e´tudes de Salsac (2005) et de Salsac et al.
(2006), seul le de´bit de l’e´coulement a` l’entre´e e´tait controˆle´. En ce qui concerne la rhe´ologie
du fluide, l’ensemble des expe´riences a e´te´ re´alise´ avec un fluide newtonien, bien que des zones
de recirculation propices a` de tre`s faibles taux de cisaillement ont e´te´ observe´es (cf § 2.2.2).
En conclusion, ces travaux montrent que la dynamique de l’e´coulement au sein de l’aorte
est fortement modifie´e par la pre´sence de l’ane´vrisme et par conse´quent la distribution des
contraintes de cisaillement a` la paroi, qui vont agir sur les cellules endothe´liales, est aussi
fortement alte´re´e. Ces modifications peuvent aboutir a` une de´gradation de l’inte´grite´ struc-
turelle de la paroi arte´rielle. En effet, les zones de faibles WSS sont favorables a` la formation
de plaque d’athe´roscle´rose alors que celles de fortes WSS sont susceptibles a` un arrachement
des cellules endothe´liales (Davies, 2009). Enfin, il faut noter que les expe´riences de Deplano
et al. (2007) mettent clairement en e´vidence les modifications de l’e´coulement induites par la
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Table 2.6: Re´capitulatif des caracte´ristiques de l’e´coulement et des conditions aux limites (CL) au repos,
VP → vitesse pulsative, PP → profil de pression
Fluide CL impose´es
ν (Pa.s) ρ(kg/m3) Re ω Entre´e Sortie
0.00160 1050 3308 16.4 VP - Egelhoff et al. (1999)
0.00131 1000 2700 10.7 VP - Salsac (2005)
0.00400 1130 1693 15.7a VP PP Deplano et al. (2007)
0.00800b 1050 541 5.5 VP - Stamatopoulos et al. (2010a)
a pour α = d
√
ω/ν , b en supposant que ρ = 1050 kg/m3
souplesse de la paroi et montrent la ne´cessite´ de prendre en compte pre´cise´ment ces interac-
tions fluide-structure.
2.5.1.2 Pressurisation des AAA
Afin de valider des simulations nume´riques (statiques) de´veloppe´es pour pre´dire la rupture
des ane´vrismes, Doyle et al. (2010) ont fabrique´ des ane´vrismes reconstruits a` partir d’imagerie
me´dicale. Ces ane´vrismes sont re´alise´s en silicone au comportement hypere´lastique isotrope,
l’e´paisseur de la paroi est comprise entre 1.78 et 2.02 mm. Ces mode`les ont ensuite e´te´
mis sous une pression croissante (de l’air) afin de de´terminer la localisation de la zone de
rupture. Les Figures 2.16 illustrent une comparaison des zones de rupture expe´rimentale et
nume´rique. Dans ces expe´riences, la pression a e´te´ augmente´e jusqu’a` la rupture du mode`le,
mais les pressions observe´es a` la rupture vont au dela` des valeurs physiologiques et meˆme
pathologiques, de 252 a` 985 mmHg selon les mode`les. La mise en œuvre de telles expe´riences
ouvrent des perspectives inte´ressantes dans le but de valider les simulations nume´riques, a`
condition que d’une part le comportement du mate´riau utilise´ refle`te bien le comportement
de l’aorte pathologique, comme son anisotropie ou sa limite a` la rupture, ce qui n’est pas le
cas pour l’instant, et d’autre part que des mesures plus fines de la de´formation de l’ane´vrisme
sous l’effet de la pression soit effectue´es par ste´re´ocorre´lation d’images, par exemple.
2.5.2 E´tudes nume´riques
Pendant plusieurs de´cennies, la loi de Laplace (e´q. 2.13) a e´te´ utilise´e pour exprimer la
contrainte orthoradiale dans l’ane´vrisme (Peterson et al., 1960) :





ou` l’indice int. (respectivement ext.) indique la face interne (respectivement externe) de la
paroi arte´rielle, p est la pression, r le rayon, t l’e´paisseur de la paroi, ǫ = 1 pour un cylindre et
ǫ = 1/2 pour une sphe`re. Rappelons que cette expression fait l’hypothe`se des parois minces,
les gradients de contraintes a` travers l’e´paisseur de la paroi sont donc ne´glige´s. La contrainte
longitudinale a une expression similaire a` (2.13) pour une sphe`re et est nulle dans le cas d’un
cylindre droit aux extre´mite´s libres. L’utilisation de la loi de Laplace pour la pre´diction de
la rupture de l’ane´vrisme va dans le meˆme sens que le crite`re du diame`tre maximal pour une
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Figure 2.16: Localisation de la rupture de l’ane´vrisme, les figures A, B, C et D montrent les diffe´rents e´tats
de l’ane´vrisme au cours de la pressurisation. Le mode`le du centre montre l’e´tat initial de l’ane´vrisme. La figure
E est le re´sultat nume´rique a` comparer aux re´sultats expe´rimentaux (Doyle et al., 2010)
e´paisseur donne´e. Sur la base des essais de traction unixiale et biaxiale, des mode`les de com-
portement me´canique ont e´te´ propose´s afin de mettre en œuvre des simulations nume´riques
pour pre´dire la rupture des ane´vrismes. Parmi ces travaux nume´riques, on peut distinguer
ceux qui ont e´te´ re´alise´s en statique (l’action du fluide sur la paroi est mode´lise´e par sa
pression uniquement) et ceux tenant compte des interactions fluide-structure.
2.5.2.1 E´tudes statiques
La pression sanguine applique´e a` la paroi arte´rielle est de nature oscillatoire, elle varie
typiquement entre 72 mmHg et de 120 mmHg. En supposant que la rupture de l’ane´vrisme
ne de´pend que de la contrainte maximale dans la paroi, qui est observe´e autour du pic
systolique, l’analyse par e´le´ments finis peut, a priori, se limiter a` ce stade du cycle cardiaque.
Ceci pre´sente l’inte´reˆt, d’un point de vue nume´rique, de couˆter relativement moins cher en
temps de calcul selon les mode`les ge´ome´triques et me´caniques utilise´s. De meˆme, en une
premie`re approche, on peut ne´gliger la pre´sence du thrombus. Mais, d’une manie`re ge´ne´rale
celui-ci, pre´sent dans 75% des AAA (Harter et al., 1982), doit eˆtre pris en compte.
Distribution de contraintes dans l’AAA en l’absence du thrombus
Dans les premiers travaux utilisant l’analyse par e´le´ments finis pour pre´dire la rupture des
AAA, la paroi arte´rielle e´tait conside´re´e comme un mate´riau isotrope line´aire (Stringfellow
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et al., 1987; Vorp et al., 1998; Thubrikar et al., 2001a). Le module de Young utilise´ dans ces
e´tudes varie entre 3 MPa (Stringfellow et al., 1987) et 5 MPa (Vorp et al., 1998). Ces e´tudes,
excepte´es celles de Thubrikar et al. (2001a), ont e´te´ re´alise´es sur des ane´vrismes mode`les,
i.e. des ge´ome´tries simplifie´es. Le mode`le hypere´lastique isotrope propose´ par Raghavan et
Vorp (2000) (§ 2.3.2.1) fut ensuite adopte´ dans de nombreux travaux, aussi bien sur les AAA
mode`les (Raghavan et Vorp, 2000; Scotti et al., 2008) que sur les AAA reconstruits (Fillinger
et al., 2002, 2003; Venkatasubramaniam et al., 2004; Leung et al., 2006). Notons que, mis a`
part les travaux de Leung et al. (2006), la paroi arte´rielle est ge´ne´ralement mode´lise´e avec un
mode`le coque, ce qui peut engendrer des erreurs nume´riques importantes comme cela a e´te´
mis en e´vidence dans Zendehbudi et Kazemi (2007).
Les e´tudes re´alise´es sur les ane´vrismes mode`les ont mis en e´vidence l’augmentation de
la contrainte maximale en fonction de la dilatation et de l’excentricite´ de l’ane´vrisme (Vorp
et al., 1998; Scotti et al., 2008). Avec les ane´vrismes reconstruits, les re´sultats ont montre´ que
la contrainte maximale apparait dans les zones de rupture de l’ane´vrisme observe´es en clinique
(Fillinger et al., 2003; Venkatasubramaniam et al., 2004). Ces re´sultats ont aussi permis de
remettre en cause, nume´riquement, le crite`re du diame`tre maximal. Par exemple, Fillinger
et al. (2002, 2003) ont observe´ un e´cart de l’ordre de 38% entre la contrainte maximale
dans un ane´vrisme rompu et un non-rompu alors qu’en terme de diame`tre l’e´cart n’e´tait que
de 3% environ. Mais, la distribution de contrainte dans l’ane´vrisme peut eˆtre affecte´e par
d’autres facteurs tels que les organes externes (Vorp et al., 1998; Scotti et al., 2008). En
appliquant une pression externe de 12 mmHg a` l’ane´vrisme (120 mmHg a` l’inte´rieur), pour
mode´liser les effets de ces organes externes, Scotti et al. (2008) ont observe´ une diminution
de l’ordre de 17% de la contrainte maximale. Une tendance qui peut s’expliquer par la loi de
Laplace (2.13). Le tableau 2.7 montrent les contraintes maximales obtenues dans les diffe´rents
travaux nume´riques. Dans ce tableau on peut observer que, d’une fac¸on ge´ne´rale, la contrainte
maximale dans l’ane´vrisme e´tait sous-estime´e dans les premiers travaux.
Table 2.7: Contrainte maximale dans l’ane´vrisme, EL : Elasticite´ Line´aire, HI : Hypere´lastique Isotrope, HA :
Hypere´lastique Anisotrope, P-Spe´ : patient spe´cifique, t : e´paisseur de la paroi, p : pression
AAA Paroi Dmax(cm) t(mm) p (mmHg) σmax(kPa)
Virtuel EL 8 2.00 100.0 119a Stringfellow et al. (1987)b
Virtuel EL 8 1.50 120.0 450c Vorp et al. (1998)b
Virtuel HI 6 1.50 120.0 280c Raghavan et Vorp (2000)b
P-Spe´ EL 6 1.58 120.0 648a Thubrikar et al. (2001a)b
P-Spe´ HI 6 1.90 120.0 775a Fillinger et al. (2003)b
P-Spe´ HI 7.6 2.00 160.0 1020c Venkatasubramaniam et al. (2004)b
P-Spe´ HI 5.7 1.50 122.6 845c Leung et al. (2006)
Virtuel HI 6 1.50 116.8 377c Scotti et al. (2008)b
Virtuel HA 5.5 1.50 120.0 794a Rodriguez et al. (2008)
a σ1max ,
c von Mises , b mode`le coque
Ce n’est que tre`s re´cemment que des simulations nume´riques tenant compte de l’anisotro-
pie du tissu arte´riel observe´e expe´rimentalement (Thubrikar et al., 2001b; Vande Geest et al.,
2006a) ont e´te´ re´alise´es. Le mode`le de Rodriguez (§ 2.3.2.2) identifie´ a` l’aide des re´sultats de
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Vande Geest et al. (2006a) a e´te´ utilise´ pour de´terminer la distribution des contraintes au
sein de la paroi d’ane´vrismes mode`les (Rodriguez et al., 2008) et d’ane´vrismes reconstruits
(Rodriguez et al., 2009). Pour les ane´vrismes mode`les, les re´sultats ont confirme´ l’augmen-
tation de la contrainte maximale avec les parame`tres ge´ome´triques de l’ane´vrisme (diame`tre,
excentricite´ et aspect). Mais ces re´sultats pre´sente´s dans Rodriguez et al. (2008) soule`vent de
nombreuses interrogations quant a` leur validite´. En effet, d’une part, les auteurs parviennent
a` de´crire les essais de traction biaxiale de Vande Geest et al. (2006a) en utilisant le mode`le
isotrope de Demiray (§ 2.3.2.1) et d’autre part, les cartes de contrainte dans les ane´vrismes
axisyme´triques ne sont pas syme´triques, ce qui sugge`rent des erreurs d’imple´mentation du
mode`le. Nous reviendrons sur ces points dans la partie II.
Effets du thrombus dans la distribution de contraintes dans l’ane´vrisme
Les effets du thrombus sur la distribution des contraintes dans l’ane´vrisme ne sont pas
encore bien connus. En effet, la prise en compte effective de celui-ci ne´cessite la connaissance
de ses proprie´te´s me´caniques. Comme nous l’avons vu a` la section 2.4, les re´sultats expe´rimen-
taux les plus complets concernant d’une part le comportement me´canique et d’autre part la
microstructure du thrombus sont tre`s re´cents (Gasser et al., 2008, 2010). L’une des premie`res
analyses par e´le´ments finis de la distribution des contraintes dans les mode`les d’ane´vrisme
inte´grant un thrombus est celle de Mower et al. (1997), suivie des travaux de Martino et al.
(1998). Dans les deux cas, le thrombus et la paroi arte´rielle e´taient conside´re´s comme des
mate´riaux isotropes line´aires. Les re´sultats de ces analyses ont montre´ une diminution de
la contrainte maximale dans la paroi au fur et a` mesure que l’e´paisseur du thrombus aug-
mente. Les principaux re´sultats concernant l’e´volution de la contrainte maximale en fonction
du thrombus sont pre´sente´s au tableau 2.9. Ces re´sultats montrent bien que la pre´sence du
thrombus pourrait atte´nuer la pression applique´e sur la paroi arte´rielle. On y remarque aussi
que le thrombus est presque partout conside´re´ comme un mate´riau isotrope line´aire. Le choix
d’un tel comportement (macroscopique) peut se justifier a` travers les re´sultats de traction
de Wang et al. (2001). Plus tard, Martino et Vorp (2003) ont conside´re´ le thrombus comme
un mate´riau hypere´lastique isotrope suivant le mode`le de comportement (2.12) propose´ par
Wang et al. (2001). Ce meˆme mode`le pour le thrombus fut utilise´ avec le mode`le de Raghavan
et Vorp (2000) pour la paroi arte´rielle dans un ane´vrisme reconstruit (Wang et al., 2002).
Des re´ductions de 6 a` 38% de la contrainte maximale ont e´te´ observe´es pour des volumes
relatifs du thrombus allant de 12 a` 66%. Tre`s re´cemment, Speelman et al. (2010) ont effectue´
des analyses a` la fois sur des ane´vrismes mode`les et sur des ane´vrismes reconstruits. Dans
leurs travaux, le mode`le de Raghavan et Vorp (2000) a e´te´ utilise´ pour la paroi arte´rielle
alors que le thrombus a e´te´ mode´lise´ comme un mate´riau isotrope linaire (E = 0.11 MPa).
Dans ces conditions, la diminution de la contrainte maximale a pu atteindre 30% dans les
AAA virtuels et 50% dans les AAA reconstruits, pour un volume relatif de 57% de thrombus
(Figure 2.17). Des re´sultats similaires avaient e´te´ observe´s par Bluestein et al. (2009) sur des
ane´vrismes reconstruits. Les diffe´rences des re´sultats obtenus entre les ane´vrismes mode`les et
reconstruits montrent que la re´partition spatiale du thrombus joue aussi un roˆle important
sur la pre´diction des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale.
Ces re´sultats faisant e´tat de la diminution de la contrainte maximale dans l’arte`re en
pre´sence du thrombus ne font pas l’unanimite´. Selon les travaux de Schurink et al. (2000),
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Figure 2.17: Variation de la contrainte maximale dans la paroi en fonction du volume de l’ane´vrisme occupe´
par le thrombus, d’apre`s Speelman et al. (2010)
la pre´sence du thrombus ne re´duirait pas la contrainte maximale dans l’ane´vrisme. Dans
les travaux de Schurink et al. (2000), les auteurs ont mesure´ la pression in vivo a` travers
l’e´paisseur des thrombus de 8 patients et n’ont pas observe´ de diminution de pression entre
les re´gions luminale et abluminale. Ces mesures ont ensuite e´te´ corrobore´es par les travaux
de Hans et al. (2003) et de Takagi et al. (2005). Les mesures de la pression intra-thrombus
re´alise´es in vivo par Takagi et al. (2005) montrent par exemple qu’au pic systolique, la pression
au sein du thrombus est environ 10 a` 12% infe´rieure a` la pression intra-luminale. Ces mesures
in vivo et les re´sultats de Gasser et al. (2010) montrent la ne´cessite´ de prendre en compte
le caracte`re poreux du thrombus dans la mode´lisation. Les travaux tre`s re´cents de Meyer
et al. (2010) et de Ayyalasomayajula et al. (2010) vont dans ce sens. Meyer et al. (2010)
supposent que le thrombus est partiellement attache´ a` la paroi ane´vrismale et que la pression
du fluide s’applique au niveau de cette interface. A travers une e´tude analytique et nume´rique,
ils montrent que cet attachement partiel peut conduire a` des concentrations de contrainte au
sein de la paroi ane´vrismale, et donc a` des lieux possibles de rupture. Ayyalasomayajula et al.
(2010) ont quant eux re´alise´ une e´tude nume´rique en mode´lisant la paroi arte´rielle ainsi que
le thrombus par un milieu poreux. Malheureusement, les re´sultats obtenus sont difficiles a`
interpre´ter, puisque les auteurs ont pris les meˆmes parame`tres mate´riaux pour le mate´riau
dense ou poreux. Il est donc difficile de savoir si les variations de contrainte observe´es au sein
de la paroi arte´rielle sont dues a` la porosite´ ou non.
Pour conclure sur cette partie concernant les e´tudes statiques, il faut rappeler que la
rupture de l’ane´vrisme est un processus multi-factoriel (Hall et al., 2000; Hatakeyama et al.,
2001; Wang et al., 2002; Brown et al., 2003; Choke et al., 2005; Lasheras, 2007; Vorp, 2007).
D’un point de vue me´canique, l’expression de la contrainte maximale dans la paroi ne suffit
sans doute pas a` pouvoir pre´dire cette rupture qui pourrait aussi re´sulter d’un phe´nome`ne
49
Chapitre 2. Pre´diction de la rupture de l’Ane´vrisme de l’Aorte Abdominale : e´tat de l’art
de fatigue du mate´riau. En plus, l’e´volution spatio-temporelle des contraintes de cisaillement
parie´tales contribuent a` la de´gradation des proprie´te´s me´caniques et de l’inte´grite´ structurelle
de la paroi (Wootton et Ku, 1999; Blackman et al., 2002; Salsac, 2005; Lasheras, 2007; Davies,
2009), d’ou` la ne´cessite´ de tenir compte des interactions fluide-structure.
2.5.2.2 E´tudes tenant compte des interactions fluide-structure
De meˆme que pour les e´tudes statiques, diffe´rents travaux nume´riques ont e´te´ re´alise´s avec
des ane´vrismes mode`les ou reconstruits en tenant compte des interactions fluide-structure, i.e.
en tenant compte de l’he´modynamique. Dans ce cas, la pression applique´e a` la face interne
de l’ane´vrisme varie entre un pic systolique et pic diastolique, ge´ne´rant une amplitude de
pression de 40 a` 60 mmHg. Dans ce paragraphe, nous commenc¸ons par pre´senter le cas des
ane´vrismes sans thrombus et en dernier lieu les e´tudes prenant en compte les effets combine´s
du thrombus et de la dynamique de l’e´coulement sur la distribution des contraintes au sein
de la paroi. Les travaux dans ce dernier domaine sont re´cents et rares.
Distribution spatio-temporelle des contraintes dans les AAA sans thrombus
La re´partition des contraintes dans les ane´vrismes reconstruits a e´te´ e´tudie´e dans un
certain nombre de travaux (Martino et al., 2001; Wolters et al., 2005; Leung et al., 2006;
Papaharilaou et al., 2007; Xenos et al., 2010). D’autres e´tudes ont e´galement e´te´ re´alise´es
dans des ane´vrismes mode`les (Li et Kleinstreuer, 2007; Scotti et al., 2008). Dans les travaux
de Martino et al. (2001), la paroi arte´rielle est suppose´e e´lastique isotrope et line´aire alors
que celle-ci est suppose´e hypere´lastique isotrope (mode`le de Raghavan) dans les travaux de
Leung et al. (2006); Papaharilaou et al. (2007) et de Scotti et al. (2008). L’e´tude re´alise´e par
Wolters et al. (2005) pre´sente l’inte´reˆt de conside´rer le fluide comme non-newtonien, mais
le comportement de la paroi arte´rielle est suppose´ ne´o-hooke´en. Le tableau 2.8 pre´sentent
les caracte´ristiques des e´coulements conside´re´s et la contrainte maximale obtenue pour ces
diffe´rents travaux. Si les viscosite´s utilise´es sont du meˆme ordre de grandeur, une fois de plus
le nombre de Reynolds varie dans une fourchette assez large.
Table 2.8: Contrainte maximale dans l’ane´vrisme sans thrombus, en interactions fluide-structure. η et ρ
correspondent a` la viscosite´ dynamique et a` la densite´ du fluide, respectivement ; Re et ω, le nombre de
Reynolds et le nombre de Womersley, t : e´paisseur de la paroi, p : pression
η ρ Remax ω Dmax t psyst. σmax
(Pa.s) (kg/m3) (cm) (mm) (mmHg) (kPa)
0.0027 1060 3926a - 2.00 120.0 250b Martino et al. (2001)
- 1080 1000 - 2.00 120.0 160 Wolters et al. (2005)
0.004 1055 1847a 13.28 5.7 1.50 122.6 844.0b Leung et al. (2006)
0.0045 1050 2250 16.7 10.0 2.00 120 600b Papaharilaou et al. (2007)
0.0035 1050 2634 13.1 6.0 1.50 116.8 376b Scotti et al. (2008)
0.0035 1035 1774a 13.91 - 2.00 124 1554.9b Rissland et al. (2009)
a pour un diame`tre d = 2.00 cm , b von Mises
Dans les travaux re´alise´s par Li et Kleinstreuer (2007), l’influence de la syme´trie de l’ane´-
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vrisme, de l’angle de bifurcation au niveau des iliaques et de la courbure entre les parties
pathologique et saine de l’aorte a e´te´ e´tudie´e. Les re´sultats nume´riques montrent que (i) ces
deux derniers parame`tres ge´ome´triques provoquent une concentration de contraintes au ni-
veau de la jonction aorte saine - sac ane´vrismal, (ii) l’augmentation de l’angle de bifurcation
fait baisser la concentration de contrainte a` la jonction des deux arte`res iliaques, (iii) la di-
minution de la courbure entre les parties pathologique et saine de l’arte`re fait augmenter la
contrainte maximale dans cette re´gion, (iv) la localisation de la contrainte maximale reste
le meˆme durant tout le cycle cardiaque. Les auteurs sont parvenus a` la meˆme conclusion
que Vorp et al. (1998), Rodriguez et al. (2008) et Scotti et al. (2008) (en statique) quant a`
l’effet de l’excentricite´ de l’ane´vrisme sur l’e´volution de la contrainte maximale. Des e´tudes
similaires ont e´te´ mene´es par Scotti et al. (2008). Ces auteurs se sont e´galement penche´s sur
les effets de l’e´paisseur de la paroi sur la contrainte maximale. Pour des ane´vrisme mode`les
syme´triques et quasi-syme´triques, la contrainte maximale apparaˆıt dans les re´gions distale et
proximale de l’ane´vrisme. En augmentant l’excentricite´ du mode`le, la contrainte maximale se
de´place vers la re´gion du diame`tre maximale de l’ane´vrisme. En passant d’une e´paisseur uni-
forme de 1.5 mm a` une e´paisseur de 0.5 mm, au milieu de l’AAA, la valeur de la contrainte
maximale de Von Mises est triple´e dans tous les mode`les. Le re´tre´cissement de l’e´paisseur
de la paroi provoque une augmentation de contrainte me´canique dans les re´gions concerne´es
(Xiong et al., 2009), comme le sugge`re la loi de Laplace (2.13).
Enfin, de meˆme que pour les e´tudes statiques, ce n’est que re´cemment que des mode`les
hypere´lastiques anisotropes ont e´te´ utilise´s dans ces e´tudes tenant compte des interactions
fluide-structure. Dans les travaux de Rissland et al. (2009), le mode`le de comportement ani-
sotrope (§ 2.3.2.2) a e´te´ identifie´ sur les essais biaxiaux de Vande Geest (§ 2.3.1.3), mais pour
un seul des rapports de tension. Ceci ne permet pas de savoir si le mode`le ajuste´ est en me-
sure de de´crire les autres rapports, et par conse´quent la validite´ des re´sultats de simulations
nume´riques obtenus sur des ane´vrismes reconstruits pourrait eˆtre mise en cause.
Effets de la dynamique et du thrombus dans la distribution de contraintes au
sein de la paroi arte´rielle
Rissland et al. (2009) ont re´alise´ des simulations tenant compte des interactions fluide-
structure dans des ane´vrismes reconstruits tenant compte du thrombus. Dans leurs travaux,
comme nous l’avons vu au paragraphe pre´ce´dent, un mode`le hypere´lastique anisotrope a e´te´
utilise´ pour la paroi arte´rielle et le thrombus, une fois de plus, a e´te´ conside´re´ comme un
mate´riau isotrope e´lastique line´aire (E = 0.11 MPa). Les auteurs ne pre´cisent pas le volume
relatif occupe´ par le thrombus, mais pour les deux ge´ome´tries d’ane´vrisme conside´re´es, la
re´duction de la contrainte dans la paroi est de l’ordre de 73% et de 82%. Le mode`le isotrope
de Raghavan et Vorp (2000) a e´galement e´te´ utilise´ pour la paroi arte´rielle. Pour ce dernier
mode`le, la re´duction de la contrainte maximale, pour les meˆmes ge´ome´tries d’ane´vrisme, est de
l’ordre de 41% et de 71%. Quel que soit le comportement du tissu ane´vrismal, les diminutions
des contraintes obtenues par Rissland et al. (2009) sont supe´rieures a` celles quantifie´es par
Speelman et al. (2010) en statique qui n’exce`de pas 50%. Les e´carts entre ces deux e´tudes
peuvent s’expliquer par les diffe´rences en termes de quantite´ et de re´partition du thrombus
contenu dans l’ane´vrisme.
Xenos et al. (2010) ont re´alise´ une e´tude similaire a` celle de Rissland et al. (2009). La
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paroi arte´rielle est cette fois-ci de´crite par le mode`le hypere´lastique anisotrope de Holzapfel, le
thrombus est toujours suppose´ e´lastique isotrope line´aire. Son volume dans l’ane´vrisme n’est
pas pre´cise´. Les auteurs mesurent cependant une contrainte maximale de l’ordre de 2170
kPa ! ! (soit 4 a` 10 fois les valeurs de´termine´es en statique, tableau 2.8). Malheureusement, ils
n’ont pas pre´sente´ de re´sultat sans thrombus pour comparaison.
Le tableau 2.9 pre´sente quelques re´sultats en statique et en dynamique concernant la
re´duction de la contrainte maximale due a` la pre´sence du thrombus. En pre´sence d’un throm-
Table 2.9: Effets du thrombus sur la contrainte maximale dans l’ane´vrisme, VrILT : Volume relatif du
Thrombus, PrMILT : Parame`tres Mate´riau Thrombus, EL : E´lasticite´ Line´aire, HI : Hypere´lastique Iso-
trope, HA : Hypere´lastique Anisotrope, S : e´tude Statique, IFS : Interactions Fluide-Structure, P-Spe´ :
patient spe´cifique
AAAa VrILTa(%) PrMILT(MPa) Etude σ∗b(%) Re´fe´rence
Virtuel (EL) 100 (EL) E = 0.2 S 48 Mower et al. (1997)
Virtuel (HI) - (HI) c1 = 0.0280 S 8 Martino et Vorp (2003)
c2 = 0.0286
P-Spe´ (HA) - (EL) E = 0.11 IFS 71 Rissland et al. (2009)
Virtuel (HI) 60 (EL) E = 0.12 S 30 Speelman et al. (2010)
P-Spe´. (HA) -(EL) E = 0.11 IFS - Xenos et al. (2010)
a les lettres entre parenthe`ses indiquent le type de comportement du mate´riau, b σ∗ = 1 − σmaxILT
σmax
bus dans l’ane´vrisme, une bonne partie des e´tudes semblent s’accorder sur la re´duction de la
contrainte maximale dans la paroi arte´rielle (Mower et al., 1997; Martino et al., 1998; Wang
et al., 2002; Martino et Vorp, 2003; Li et Kleinstreuer, 2005; Rissland et al., 2009; Speelman
et al., 2010), d’autres vont dans le sens inverse (Schurink et al., 2000; Georgakarakos et al.,
2010). Cependant, il a e´te´ montre´ que les proprie´te´s biome´caniques de la paroi arte´rielle ainsi
que son inte´grite´ structurelle pourraient se de´grader a` cause de la pre´sence du thrombus
(Vorp et al., 2001; Kazi et al., 2003; Ashton et al., 2009). Dans ce cas, une re´duction de
la contrainte maximale dans la paroi ne conduira pas syste´matiquement a` une re´duction de
risque de rupture de l’ane´vrisme. Enfin, le thrombus est tre`s souvent conside´re´ comme un
mate´riau incompressible, isotrope et e´lastique line´aire. L’hypothe`se d’un mate´riau e´lastique
line´aire (dans les conditions physiologiques) pourrait se justifier, compte tenu des re´sultats de
Wang et al. (2001). La prise en compte du caracte`re poreux du thrombus (Adolph et al., 1997;
Gasser et al., 2010) semble ne´cessaire afin de proposer des crite`res de rupture plus fiables de
l’ane´vrisme.
2.5.3 Crite`res de rupture
Depuis quelques anne´es, des crite`res me´caniques ont e´te´ propose´s pour la pre´diction de
la rupture de l’ane´vrisme. Nous pre´sentons au § 2.5.3.1 un crite`re base´ sur la contrainte
maximale et au § 2.5.3.2 un crite`re base´ sur l’e´nergie maximale dans la paroi arte´rielle.
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2.5.3.1 Contrainte maximale admissible
Dans la section pre´ce´dente, nous avons pu remarquer que l’estimation des contraintes dans
la paroi arte´rielle occupe une bonne place dans la pre´diction de la rupture de l’ane´vrisme.
La comparaison de ces contraintes a` la re´sistance me´canique de la paroi permet d’e´tablir
un crite`re de rupture de l’ane´vrisme. Dans leurs travaux sur des mode`les d’ane´vrismes re-
construits, Fillinger et al. (2002, 2003) ont montre´ qu’un tel crite`re, base´ sur la contrainte
maximale, est un meilleur indicateur de rupture que le crite`re du diame`tre maximal. En pra-
tique, la contrainte maximale (contrainte principale ou de von Mises) doit eˆtre compare´e a`
une contrainte maximale admissible par le mate´riau a` la rupture comme par exemple celle
mesure´e par Raghavan et al. (1996).
Dans cet esprit, Vande Geest et al. (2006c) ont introduit un Indice de Rupture Potentielle
(Rupture Potential Index, RPI) :
RPI = Contrainte me´canique dans la paroi arte´rielle




Plus le RPI s’approche de l’unite´, plus le risque de rupture est e´leve´. Les auteurs ont propose´
d’exprimer la re´sistance me´canique (Ru) de la paroi arte´rielle, en chaque point, en fonction
de l’e´paisseur locale du thrombus (δILT), de l’aˆge du patient, du diame`tre maximum de l’ane´-
vrisme, du rapport du diame`tre local de l’ane´vrisme au diame`tre de l’aorte saine (d/d0), de
l’ante´ce´dent familial du patient (Hst), du genre du patient (Sex), s’il fume ou pas etc. . .. Des
essais de traction uniaxiale ont ensuite permis d’identifier les diffe´rents parame`tres du mo-
de`le et parmi les facteurs ci-dessus, ceux qui auraient un effet ne´gligeable dans la re´sistance
me´canique de la paroi ont e´te´ e´carte´s. Ceci a conduit a` :
Ru = 71.9 − 37.9 × (δILT1/2 − 0.81) − 15.6 × (d/d0 − 2.46) − 21.3 ×Hst + 19.3 × Sex (2.15)
Ru est en N/cm
2, δILT en cm, Hst = 1/2 si le patient a un ante´ce´dent familial, sinon −1/2,
Sex = 1/2 pour un homme et −1/2 pour une femme, enfin le mode`le a e´te´ construit pour
1.06 ≤ d/d0 ≤ 3.9 et 0 ≤ δILT ≤ 3.6.
Si on utilise ce mode`le avec un ane´vrisme de diame`tre maximal 7 cm (Raghavan et al.,
1996), sans thrombus et d0 = 2 cm, en supposant que le patient est un homme sans ante´ce´dent
familial, la re´sistance me´canique de la paroi, dans la face interne, serait de l’ordre de 1067 kPa.
L’e´cart avec la contrainte de rupture mesure´e dans la direction orthoradiale (Figure 2.5.b)
par Raghavan et al. (1996) est alors de 12%.
2.5.3.2 E´nergie maximale admissible
Re´cemment, un autre crite`re de rupture de l’ane´vrisme base´ sur l’e´nergie a e´te´ propose´ par
Volokh et Vorp (2008) et Volokh (2008, 2010). Les auteurs ont introduit une e´nergie moyenne
des liaisons inter-atomiques (Φ) dans le potentiel d’e´nergie de de´formation qui s’e´crit :
Ψ = Φ[1 − exp(−W /Φ)] (2.16)
Cette nouvelle expression de la densite´ d’e´nergie de de´formation permet de de´crire l’adou-
cissement du mate´riau observe´ sur les essais de Raghavan et al. (1996). Lorsque le mate´riau
n’est pas de´grade´, W ≪ Φ alors Ψ ≃W (hypere´lasticite´ classique). Par contre lorsque W =∝,
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alors Ψ = Φ. Lors d’un essai de traction, ceci se caracte´rise tout d’abord par une augmentation
de la contrainte avec la de´formation, puis par une chute progressive. La rupture est atteinte
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Figure 2.18: Description, a` l’aide du mode`le (2.16), de la rupture d’un e´chantillon suivant la direction ortho-
radiale de la paroi arte´rielle lors d’un essai de traction uniaxiale, d’apre`s Volokh et Vorp (2008)
re´sident donc dans la de´termination, de fac¸on approprie´e, de l’e´nergie moyenne des liaisons
pour une paroi arte´rielle.
2.6 Conclusion
Afin de proposer de nouveaux crite`res de´cisionnels d’intervention chirurgicale, de nom-
breuses e´tudes expe´rimentales et nume´riques concernant la biome´canique des ane´vrismes ont
e´te´ re´alise´es au cours des deux dernie`res de´cennies, comme nous avons pu le voir a` travers
ce chapitre. Pre´dire la rupture des ane´vrismes ne´cessite de prendre en compte de nombreux
facteurs : la ge´ome´trie de l’ane´vrisme, les conditions he´modynamiques, la rhe´ologie complexe
du sang, le comportement me´canique de la paroi arte´rielle et du thrombus, l’environnement
de l’ane´vrisme. . .. D’un point de vue expe´rimental, les travaux tre`s re´cents sur la caracte´ri-
sation du comportement anisotrope du tissu aortique sain et pathologique, ou du thrombus,
ont permis des avance´es significatives concernant leur mode´lisation. Cependant leur impact
sur le comportement me´canique de l’ane´vrisme est encore mal connu.
En effet, nous avons vu que les e´tudes expe´rimentales jusqu’a` aujourd’hui, ont e´te´ essentiel-
lement re´alise´es dans des ane´vrismes rigides. Ce n’est que tre`s re´cemment que des premie`res
e´tudes ont e´te´ re´alise´es avec des mode`les de´formables. Cependant, le comportement de la
paroi de ces mode`les est isotrope (silicone, e´lastome`re) et donc e´loigne´ du comportement re´el
du tissu ane´vrismal. Ces expe´riences pre´sentent par ailleurs d’autres limites : le thrombus
n’est pas pris en compte, le sang est suppose´ newtonien malgre´ les zones de recirculation
observe´es. . .. Si les e´tudes nume´riques re´alise´es en paralle`le de ces travaux expe´rimentaux
semblent plus avance´es, elles pre´sentent ne´anmoins un certain nombre de limites : le com-
portement anisotrope de la paroi n’a e´te´ introduit que tre`s re´cemment dans les simulations,
le thrombus a lui aussi e´te´ pris en compte mais sa mode´lisation demeure simple (mate´riau
dense en ge´ne´ral), le sang est aussi suppose´ newtonien.
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Les proprie´te´s me´caniques de la paroi arte´rielle ont e´te´ e´tudie´es a` partir des travaux ex-
pe´rimentaux ex vivo. Ces e´tudes ont permis de mettre en e´vidence l’anisotropie de celle-ci
notamment lorsque l’arte`re est atteinte d’ane´vrisme. Diffe´rents mode`les de comportement me´-
canique ont e´te´ propose´s et ajuste´s sur ces donne´es expe´rimentales en vue d’une pre´diction
plus pre´cise des contraintes au sein de la paroi arte´rielle. En effet, la contrainte maximale dans
la paroi ane´vrismale s’ave`re eˆtre un indicateur plus pertinent de la rupture de l’ane´vrisme
que le crite`re du diame`tre maximal actuellement utilise´ par les cliniciens (Fillinger et al.,
2003). Cependant, l’estimation de ces contraintes est non seulement tributaire des mode`les
de comportement de la paroi arte´rielle, mais aussi de la ge´ome´trie de l’ane´vrisme, de son
environnement, de l’he´modynamique, du thrombus.... Avec la dilatation progressive de l’ane´-
vrisme et le remodelage de la paroi, la pre´diction de la distribution des contraintes au sein de
la paroi d’ane´vrisme a` ge´ome´trie et proprie´te´s biome´caniques fixes n’est pas suffisante pour la
compre´hension du processus de rupture (Humphrey et Taylor, 2008). Dans la pre´sente e´tude,
le remodelage de la paroi n’est pas pris en compte, mais plusieurs formes ge´ome´triques de
l’ane´vrisme sont conside´re´s. En outre, bien que le thrombus soit pre´sent dans pre`s de 75% des
AAA, ces proprie´te´s poro-hypere´lastique sont ignore´es dans la plupart des e´tudes ante´rieures.
Ces travaux de the`se s’inscrivent dans la continuite´ des e´tudes nume´riques re´alise´es jusqu’a`
aujourd’hui. Le principal objectif est de contribuer a` une meilleure pre´diction de la rupture
des ane´vrismes en inte´grant dans la mode´lisation les re´sultats expe´rimentaux re´cents concer-
nant le comportement hypere´lastique anisotrope de la paroi ane´vrismale (Partie II), ainsi que
le comportement poro-hypere´lastique du thrombus (Partie III). La mise en place d’une telle
mode´lisation ne´cessitera naturellement a` prendre en compte les interactions fluide-structure.
Ces de´veloppements seront re´alise´s dans un premier temps sur des ge´ome´tries mode`les d’ane´-
vrismes, dans un souci d’une part de valider les mode`les ou outils de´veloppe´s, et de faire varier
simplement diffe´rents parame`tres ge´ome´triques ou mate´riaux. In fine, les re´sultats obtenus
permettront d’une part de quantifier pre´cise´ment l’influence de ces diffe´rents e´le´ments (com-
portement de la paroi, du thrombus, ge´ome´trie. . .) sur la re´ponse me´canique (distribution
spatio-temporelle des contraintes au sein de la paroi, de´forme´e, module de Peterson. . .) des
ane´vrismes, et d’autre part de proposer des pistes pour de´finir de nouveaux crite`res de´cision-
nels d’intervention chirurgicale.
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Partie II
Pre´diction de la rupture des
ane´vrismes : Influence de




La paroi de l’aorte abdominale a une structure constitue´e de trois couches dont la media
qui est la plus e´paisse et la plus importante d’un point de vue me´canique (Holzapfel et al.,
2000). Cette couche contient des fibres d’e´lastine, des fibres de collage`ne et des cellules mus-
culaires lisses noye´es dans une matrice. Les fibres d’e´lastine sont a` l’origine de l’e´lasticite´ du
mate´riau et sont plus flexibles que les fibres de collage`ne. Lorsque l’ane´vrisme se de´veloppe au
niveau de l’arte`re, le taux volumique d’e´lastine et celui des cellules musculaires lisses chutent
conside´rablement au profit du collage`ne (He et Roach, 1994), conduisant a` un raidissement de
la paroi notamment dans la direction orthoradiale. Ainsi, la paroi arte´rielle ane´vrismale a un
comportement anisotrope plus marque´ que celle de l’aorte saine (Vande Geest et al., 2006a).
Plusieurs mode`les me´caniques ont e´te´ propose´s pour de´crire ce comportement anisotrope de
l’arte`re ane´vrismale, comme nous l’avons vu au Chapitre 2.
L’objectif de cette partie est de mettre en exergue l’influence de l’anisotropie de la paroi
arte´rielle sur la pre´diction de la rupture des ane´vrismes. Dans ce but, des simulations nume´-
riques par e´le´ments finis ont e´te´ mises en œuvre sur des ane´vrismes mode`les en conside´rant la
paroi arte´rielle hypere´lastique isotrope (mode`le de Raghavan et Vorp (2000) ) et hypere´las-
tique anisotrope. Le mode`le anisotrope conside´re´ est celui de Rodriguez et al. (2008) qui a e´te´
ajuste´ sur les essais de traction biaxiale de Vande Geest et al. (2006a). Ces diffe´rentes simu-
lations ont e´te´ re´alise´es en supposant que l’ane´vrisme est soumis a` un chargement statique,
en l’occurrence la pression systolique.
Cette partie est divise´e en trois chapitres :
– Le Chapitre 3 est consacre´ a` la mise en œuvre des simulations. La ge´ome´trie des ane´-
vrismes mode`les conside´re´s, l’imple´mentation des mode`les de comportement dans le
code de calcul par e´le´ments finis (Comsol Multiphisics©), le maillage, les conditions
aux limites sont de´taille´s.
– Comme nous le verrons au Chapitre 3, une formulation quasi-incompressible (de´placement-
pression) a e´te´ adopte´e pour re´aliser les simulations nume´riques. Cette formulation im-
plique le choix d’une e´nergie de de´formation volumique qui de´pend du module de com-
pression volumique. Dans la plupart des travaux nume´riques de la litte´rature, l’expres-
sion de cette e´nergie ainsi que la valeur de ce module sont rarement mentionne´es, alors
que ceci n’est pas sans conse´quence sur la pre´diction de la distribution des contraintes
au sein de la paroi ane´vrismale. Ceci est mis en e´vidence dans le Chapitre 4 (Toungara
et al., 2011).
– Le Chapitre 5 viendra clore cette seconde partie du manuscrit. Les re´sultats obtenus via
les simulations nume´riques sont re´sume´s. L’influence du comportement (isotrope, aniso-
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trope) et de la ge´ome´trie de l’ane´vrisme sur sa de´forme´e, la distribution des contraintes
et des de´formations au sein de la paroi arte´rielle, ainsi que sur le module de Peterson est
analyse´e. Enfin, les re´sultats des simulations sont confronte´s a` diffe´rents crite`res pour
e´valuer la rupture potentielle de l’ane´vrisme.
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3.1 Introduction
Afin de quantifier l’influence du comportement anisotrope de la paroi arte´rielle sur la
distribution des contraintes au sein des ane´vrismes, des simulations nume´riques par e´le´ments
finis ont e´te´ mises en œuvre sur des ane´vrismes mode`les. Ceux-ci pre´sentent une plus grande
flexibilite´, par rapport aux mode`les reconstruits, et permettent d’e´tudier notamment l’in-
fluence des parame`tres ge´ome´triques sur la distribution des contraintes au sein de la paroi
arte´rielle.
Ce chapitre, consacre´ a` une pre´sentation de´taille´e de la mise en œuvre de ces simulations,
est structure´ comme suit. La ge´ome´trie des mode`les d’ane´vrismes conside´re´s dans ces travaux
de the`se est pre´sente´e dans la section 3.2. L’imple´mentation des mode`les de comportement
hypere´lastique isotrope de Raghavan et Vorp (2000) et anisotrope de Rodriguez et al. (2008)
dans le logiciel de calcul par e´le´ments finis Comsol Multiphisics© est de´taille´e dans la sec-
tion 3.3. Ensuite, nous pre´sentons dans la section 3.4, les conditions aux limites applique´es qui
conditionnent a` la fois l’intensite´ et la distribution des contraintes dans l’ane´vrisme, pour un
mode`le me´canique et un mode`le ge´ome´trique donne´s. L’influence du maillage sur la pre´cision
des re´sultats nume´riques est discute´e dans la section 3.5. Comme nous le verrons, nous avons
adopte´ pour la paroi arte´rielle un mode`le solide 3D, le nombre d’e´le´ments dans l’e´paisseur
de celle-ci peut donc jouer un roˆle important sur la pre´cision des re´sultats et le couˆt des
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calculs. Ce choix (3D solide au lieu d’un mode`le coque pour la paroi) est discute´, a` travers
des exemples simples et des re´sultats de la litte´rature dans la section 3.6.
3.2 Ane´vrismes mode`les : ge´ome´tries
Comme de´ja` mentionne´, nous avons choisi de re´aliser nos analyses nume´riques sur des
ane´vrismes mode`les qui ont l’avantage de mieux se preˆter aux e´tudes parame´triques, mais
aussi le de´savantage de moins repre´senter la re´alite´ physiopathologique. La forme mathe´ma-
tique des mode`les conside´re´s est celle qui a e´te´ propose´e par Rodriguez et al. (2008). Le rayon
interne de l’ane´vrisme suivant la direction longitudinale (axe z) de l’arte`re est de´fini par :
R(z) = Ra + (Ran −Ra − c3 z2
Ra
) exp(−c2 ∣ z
Ra
∣c1) (3.1)
ou` Ra est le rayon de l’aorte saine, Ran le rayon maximal de l’ane´vrysme, c1 = 5,
c2 = 4.605(0.5Lan/Ra)c1 ,
et
c3 = Ran −Ra
Ra(0.8Lan/Ra)2 ,
sont des constantes ge´ome´triques. La ge´ome´trie de l’ane´vrisme est caracte´rise´e par trois pa-
rame`tres qui de´terminent son niveau de dilatation radiale, son allongement (aspect fusiforme










La dilatation (Fr) se de´finit par le rapport du diame`tre maximal de l’ane´vrisme et du diame`tre
de l’aorte saine. L’allongement (Fℓ) correspond au rapport de la longueur (Lan) de l’ane´vrisme
et de son rayon maximal. L’excentricite´ de l’ane´vrisme se de´finit a` l’aide du de´calage (e) du
centre de son rayon maximal par rapport a` celui de l’aorte saine (Figure 3.1). Au cours de sa
dilatation, l’ane´vrisme peut non seulement s’allonger mais aussi perdre sa syme´trie axiale a`
cause de la colonne verte´brale ou d’autres organes environnants.
Dans cette partie, le rayon de l’aorte saine est conside´re´ constant, Ra = 10 mm. L’e´paisseur
(t) de la paroi arte´rielle est suppose´e uniforme dans tous nos travaux, ce qui constitue une
hypothe`se assez forte. En effet, dans un ane´vrisme re´el, l’e´paisseur de la paroi varie selon
les patients et les re´gions de l’arte`re (Thubrikar et al., 2001a,b; Raghavan et al., 2006).
Il faut noter que cette e´paisseur est tre`s difficilement accessible par imagerie in vivo. C’est
pourquoi, elle est aussi suppose´e constante dans les simulations nume´riques sur les ane´vrismes
re´els 3D reconstruits (tableau 3.3). Les tableaux 3.1 et 3.2 pre´sentent les principaux mode`les
ge´ome´triques utilise´s dans nos travaux. En guise de comparaison avec ce que l’on peut trouver
dans la litte´rature, nous pre´sentons dans le tableau 3.3 des valeurs typiques de l’e´paisseur, de
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Figure 3.1: Mode`les ge´ome´triques des AAA axisyme´trique (Fe = 0.0) interme´diaire (Fe = 0.5) et dissyme´trique
(Fe = 1.0)
la dilatation et de l’aspect utilise´es pour les ane´vrismes mode`les et les ane´vrismes reconstruits.
Pour ces derniers, les valeurs des parame`tres Fr, Fe et Fℓ sont rarement mentionne´es. Par
conse´quent, nous les avons estime´es sur les figures pre´sente´es dans les articles en supposant
que les images ne pre´sentent aucune distorsion. En ce qui concerne l’aspect de l’ane´vrisme, nos
valeurs (Fℓ = {2.50, 4.00}) sont globalement plus e´leve´es que celles utilise´es dans la litte´rature,
mais pour la dilatation et l’e´paisseur nos valeurs sont tre`s proches de celles utilise´es dans les
travaux pre´ce´dents. Les valeurs classiques de l’e´paisseur de la paroi sont comprises entre 1.0
et 2.0 mm (Thubrikar et al., 2001a). Raghavan et al. (2006) ont mesure´ des valeurs entre 0.2
et 3.0 mm.
Table 3.1: Parame`tres ge´ome´triques des AAA mode`les - syme´triques (S) et non-syme´triques (NS) - pour
un allongement et une e´paisseur fixes, Fℓ = 2.500, t = 1.5 mm
Fr
1.00 1.25 1.50 1.75 2.00 2.375 2.75 3.25
Fe
0.00 S1 S2 S3 S4 S5 S6 S7 S8
0.50 NS13 NS14 NS15
0.75 NS21 NS22 NS23
1.00 NS29 NS30 NS31
Avec l’expression (3.1), un programme Matlab© est utilise´ pour de´terminer les coordon-
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Table 3.2: Parame`tres ge´ome´triques des AAA mode`les - syme´triques (S) et non-syme´triques (NS) - pour
une dilatation fixe Fr = 2.75 et un allongement donne´ Fℓ = 2.50
t(mm)
1.00 1.25 1.50 1.75 2.00
Fe
0.00 S33 S34 S7* S36 S37
0.50 NS38 NS39 NS15* NS41 NS42
0.75 NS43 NS44 NS23* NS46 NS47
1.00 NS48 NS49 NS31* NS51 NS52
* mode`les e´galement analyse´s pour Fℓ = 4.00
Table 3.3: Dimensions typiques des AAA ; pour les mode`les reconstruits, Fℓ et Fr
ont e´te´ obtenus en supposant que les images dans les articles ne pre´sentent pas de
distorsion
AAA Fℓ Fr t(mm)
Vorp et al. (1998) mode`le 1.50 3.33 1.50
Raghavan et al. (2000) reconstruit 1.29 2.77 1.50
Thubrikar et al. (2001a) reconstruit 1.79 2.34 1.31
Fillinger et al. (2003) mode`le 2.08 1.93 1.90
Wolters et al. (2005) reconstruit 2.03 2.73 2.00
Leung et al. (2006) reconstruit 1.92 1.82 1.50
Scotti et Finol (2007) reconstruit 3.40 1.40 1.50
Vande Geest et al. (2008) reconstruit 2.56 1.82 2.00
Rodriguez et al. (2008) mode`le 1.50 2.75 1.50
Rissland et al. (2009) reconstruit 1.94 1.57 2.00
Reeps et al. (2010) reconstruit 1.26 2.56 1.00
Speelman et al. (2010) reconstruit 2.02 1.85 2.00
ne´es du rayon et celles de l’axe de l’ane´vrisme, dans le plan (x, z) qui constitue un plan de
syme´trie pour l’ensemble des mode`les (Figure 3.1). L’axe de l’ane´vrisme est de´fini par :
A(z) = Fe [R(z) −Ra] (3.3)
Ces donne´es sont ensuite importe´es dans SolidWorks© pour la construction du mode`le CAO.
Ce mode`le est finalement importe´, au format .STEP en 3D et .DXF en 2D, dans Com-
sol Multiphysics© en vu de l’analyse par e´le´ments finis.
Pour les mode`les axisyme´triques (Fe = 0), une mode´lisation en 2D a e´te´ adopte´e. Par
la suite, afin de faciliter la visualisation des re´sultats, le mode`le 3D est reconstruit a` partir
d’une re´volution de 180° du mode`le 2D axisyme´trique. Pour les autres mode`les, le plan (P)
situe´ au niveau du diame`tre maximal de l’ane´vrisme (Figure 3.1) est un plan de syme´trie.
Les mode`les 3D dissyme´triques sont donc re´duits au quart supe´rieur, et comme dans le cas
2D axisyme´trique, apre`s la simulation le quart infe´rieur est reconstruit par syme´trie.
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3.3 Imple´mentation des mode`les de comportement me´canique
Dans les conditions physiologiques, la paroi arte´rielle peut eˆtre conside´re´e comme un ma-
te´riau incompressible (Carew et al., 1968). L’identification des mode`les me´caniques de´crivant
le comportement hypere´lastique isotrope ou anisotrope de l’arte`re, comme celui de Raghavan
et Vorp (2000) ou de Rodriguez et al. (2008) se fait donc sur cette base. Mais, dans les codes de
calcul par e´le´ments finis, l’imple´mentation d’un mode`le parfaitement incompressible conduit
a` des proble`mes de convergence. Une approche quasi-incompressible est donc adopte´e.
3.3.1 Formulation quasi incompressible
Cette formulation conduit a` la de´composition de la densite´ d’e´nergie de de´formation (W )
en une partie de´viatorique (W ) et une partie volumique (U). Celle-ci, controˆlant la variation
de volume du mate´riau, est fonction du jacobien de la transformation et du module initial
de compressibilite´ du mate´riau (κ). Dans ce cadre, le tenseur gradient ”incompressible” de
transformation s’exprime F = J−1/3F et les invariants correspondants s’en de´duisent :
I1 = I−1/33 I1, I2 = I−2/33 I2, I4 = I−1/33 I4, I6 = I−1/33 I6 (3.4)
ou` rappelons-le I1 = tr(C), I2 = 12 [tr(C)2 − tr(C2)] , I3 = J2 = det(C) (cf 2.3.2.1). Pour un
mate´riau orthotrope, l’e´nergie de de´formation peut donc s’e´crire :
W =W (I1, I2, I4, I6, ) +U(J) (3.5)
Les formes quasi-incompressibles des deux principaux mode`les de comportement utilise´s dans
nos travaux s’e´crivent :
W = α(I1 − 3) + (1 −m)β(I1 − 3)2 +U(J)
+m k1
2k2
{exp [k2[(1 − ρ)(I1 − 3)2 + ρ(I4 − I04)2]] − 1}
+m k3
2k4
{exp [k4[(1 − ρ)(I1 − 3)2 + ρ(I6 − I06)2]] − 1}
(3.6)
avec m = 0 pour le mode`le isotrope (Raghavan et Vorp, 2000) et m = 1 pour le mode`le




(J − 1)2 (3.7)
Le choix de cette fonction et la valeur du module de compressibilite´ κ ne sont pas a priori
sans conse´quence sur les re´sultats des simulations, car ils permettent d’assurer la condition
d’incompressibilite´ du mate´riau (condition qui a e´te´ utilise´e pour ajuster les autres para-
me`tres de W sur les re´sultats expe´rimentaux). A notre connaissance, l’expression de cette
e´nergie volumique et la valeur de κ sont rarement mentionne´es ou discute´es dans les travaux
nume´riques de la litte´rature. Une e´tude approfondie de leur influence sur l’amplitude et la
distribution des contraintes au sein de la paroi arte´rielle est pre´sente´e au Chapitre 4. Cette
e´tude nous a permis de montrer la ne´cessite´ d’utiliser de tre`s grandes valeurs de κ pour sa-
tisfaire la condition d’incompresssibilite´ lorsque le mode`le est fortement non-line´aire comme
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celui de Rodriguez et al. (2008). Par la suite, l’ensemble des simulations a e´te´ re´alise´ avec
κ = 4.40 × 106 kPa.
Le tableau 3.4 pre´sente les parame`tres mate´riaux des deux mode`les isotrope et anisotrope.
Les parame`tres mate´riaux du mode`le isotrope ont e´te´ identifie´s sur des essais de traction
Table 3.4: Parame`tres mate´riaux ajuste´s sur les re´sultats expe´rimentaux de Vande Geest et al. (2006b) pour
le mode`le anisotrope (Rodriguez et al., 2008, 2009) et de Raghavan et al. (1996) pour le mode`le isotrope
(Raghavan et Vorp, 2000)





Anisotrope 1 0.12 - 244 1576 k1 k2 1.038 I
0
4 0.14 5
1 0.50 - 517 1613 k1 k2 1.066 I
0
4 0.31 21
Isotrope 0 174 1881 - - - - - - - -
uniaxiale (Raghavan et al., 1996) par Raghavan et Vorp (2000). Pour que ces parame`tres
soient plus repre´sentatifs du comportement de l’arte`re, leur moyenne sur 19 e´chantillons
provenant de la direction orthoradiale des ane´vrismes de 16 patients a e´te´ adopte´e (Raghavan
et Vorp, 2000). Pour le mode`le anisotrope, les parame`tres mate´riaux ont e´te´ identifie´s sur des
essais de traction biaxiale de Vande Geest et al. (2006a) par Rodriguez et al. (2008, 2009) et
correspondent aux donne´es d’un seul patient. On peut remarquer que l’angle qui caracte´rise
l’orientation des fibres de collage`ne est faible, et loin des valeurs usuelles (de l’ordre de 59
degre´s pour l’adventice, 38 degre´s pour la media et 19 degre´s pour l’intima) donne´es par
l’histologie (Holzapfel, 2006). Comme il a e´te´ souligne´ par Rodriguez et al. (2008), cet angle
doit eˆtre conside´re´ dans le mode`le comme un parame`tre phe´nome´nologique (sans signification
physique). Enfin, il est important de souligner que pour le mode`le anisotrope, le jeu de
parame`tres mate´riaux permettant de de´crire les essais biaxiaux de Vande Geest et al. (2006a)
n’est pas unique. Dans Rodriguez et al. (2009), les meˆmes auteurs ont propose´ un autre jeu de
parame`tres qui sont mentionne´s, a` la seconde ligne pour le mode`le anisotrope (tableau 3.4),
a` titre indicatif.
3.3.2 Imple´mentation du mode`le anisotrope
Les deux mode`les de comportement hypere´lastique isotrope et anisotrope ont e´te´ imple´-
mente´s sous Comsol Multiphysics©, version 3.5a, avec le module Structural Mechanics. L’im-
ple´mentation du potentiel du mode`le hypere´lastique isotrope de Raghavan et Vorp (2000) ne
pre´sente pas de difficulte´ particulie`re, l’invariant I1 et le jacobien J e´tant pre´de´finis dans le
code de calcul. Pour le mode`le hypere´lastique anisotrope de Rodriguez et al. (2008), l’imple´-
mentation ne´cessite la de´finition des invariants I4 et I6 et donc des vecteurs d’orientation des
fibres de collage`ne (M etM′) dans la paroi arte´rielle. Les deux re´seaux de fibres sont oriente´s
avec des angles φ et φ′ par rapport a` la direction orthoradiale de l’arte`re (φ = φ′). Un repe`re
local a` la paroi (O′, T1, T2), par rapport auquel les orientations des fibres sont de´termine´es,
doit donc eˆtre de´fini (Figure 3.2) :
M = cosφT1 + sinφT2 (3.8a)
M′ = cosφ′T1 − sinφ′T2 (3.8b)
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Le but de cette section est la de´termination de ces deux vecteurs T1 et T2 dans le repe`re
globale. Ceci a e´te´ re´alise´ successivement sur des e´prouvettes planes pour simuler des essais
de traction uniaxiale ou biaxiale et valider la de´marche, puis sur les ane´vrismes mode`les.
3.3.2.1 E´prouvettes planes : essais de traction uniaxiale ou biaxiale
Les sollicitations les plus courantes re´alise´es sur la paroi arte´rielle, ex vivo, sont des essais
de traction uniaxiale ou biaxiale (cf § 2.3.1). Pour un essai de traction biaxiale plane dans les
directions mate´rielles, les vecteurs d’orientation des fibres s’expriment comme au paragraphe
§ 2.3.2 par :M = (cosφ, sinφ, 0) etM′ = (cosφ′, − sinφ′, 0). Nous avons donc de´fini ces deux
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Figure 3.2: Orientation des deux re´seaux de fibres, cas des tractions uniaxiale et biaxiale
e´te´ valide´e en simulant les essais de traction biaxiale de Vande Geest et al. (2006a), comme
le montre la Figure 3.3. Les re´sultats obtenus sont ici compare´s aux donne´es expe´rimentales,
pour les trois rapports de tension : Tθ ∶TL = {0.75 ∶1, 1 ∶1, 1 ∶0.75}. On peut constater un tre`s
bon accord entre les donne´es expe´rimentales et les courbes simule´es. Une validation plus fine
de l’imple´mentation du mode`le a aussi e´te´ re´alise´e en comparant les re´sultats nume´riques et la
solution semi-analytique, comme nous le verrons au Chapitre 4 (Figure 4.3). Sur la Figure 3.3,
nous avons aussi reporte´ la re´ponse du mode`le isotrope pour une traction e´quibiaxiale, a` titre
de comparaison. On peut remarquer que la re´ponse du mode`le isotrope est tre`s diffe´rente de
celle du mode`le anisotrope, et ne permet pas de de´crire les essais biaxiaux de Vande Geest
et al. (2006a), surtout dans la direction longitudinale. Nous reviendrons sur ces diffe´rences
et leurs conse´quences sur la distribution des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale au
Chapitre 5.
3.3.2.2 Ane´vrismes mode`les
D’une manie`re ge´ne´rale, un point M a` la paroi interne de l’arte`re est repe´re´ dans la
base globale en fonction du rayon de l’ane´vrisme R(z) (expression 3.1), de son axe A(z)
(expression 3.3) et de l’altitude z du point :
OM =OM1 +M1M2 +M2M
= A(z)ex +R(z)er + zez (3.9)
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Figure 3.3: Comparaison des re´sultats expe´rimentaux (Vande Geest et al., 2006a) aux re´sultats nume´riques
des mode`les isotrope et anisotrope

















Figure 3.4: De´finition du repe`re local a` la paroi arte´rielle dans le cas des ane´vrismes mode`les
rayon interne et de l’axe a` l’altitude z est suppose´e implicite, on e´crira simplement R et A.
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On de´termine deux vecteurs V1 et V2 tangents a` la paroi, tels que :
V1 = dOM
dα
= −R sinαex +R cosαey (3.10a)
V2 = dOM
dz
= (A′ +R′ cosα)ex +R′ cosαey + ez (3.10b)
ou` A′ = dA
dz
et R′ = dR
dz
, α = atan(y/x) avec 0 ≤ α ≤ π. On de´finit deux vecteurs unitaires T1
et T′2 :
T1 = − V1∥V1 ∥ (3.11a)
T′2 = V2∥V2 ∥ (3.11b)
Le signe ne´gatif dans l’expression 3.11a est lie´ au choix d’orientation que nous avons fait du
vecteur T1 et qui permet d’obtenir un vecteur n normal a` la paroi et oriente´ vers l’inte´rieur :
n = T1 ∧T′2∥T1 ∧T′2 ∥ (3.12)
Les vecteurs T1 et T
′
2 ne sont pas ne´cessairement orthogonaux, a` cause de l’excentricite´
du mode`le ge´ome´trique. Nous construisons donc une nouvelle base locale orthonorme´e en
de´finissant un nouveau vecteur T2 dans le plan (T1, T
′
2) :
T2 = n ∧T1
= 1∥ T1 ∧T′2 ∥((T1.T1)T
′
2 − (T′2.T1)T1)




Le repe`re local e´tant de´fini a` la surface interne, nous supposons que les vecteurs T1 et T2
gardent la meˆme orientation a` travers l’e´paisseur de la paroi arte´rielle. Cette hypothe`se permet
de garder la meˆme orientation des fibres entre la face interne et la face externe de la paroi et
n’a pas d’influence sur nos calculs. Ainsi, les vecteurs T1 et T2 sont projete´s dans l’e´paisseur
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Figure 3.5: Projection des vecteurs tangentes dans l’e´paisseur de la paroi arte´rielle
le code de calcul et peut eˆtre utilise´e une fois l’angle α connu (Figure 3.4). La Figure 3.6
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Figure 3.6: Orientation des fibres de collage`ne a` la surface de l’ane´vrysme, mode`le NS31
montre l’orientation des fibres de collage`ne obtenue avec cette me´thode de projection. Pour
cet exemple d’illustration, l’angle d’orientation est de 35°.
Au lieu de la projection, on aurait pu aussi supposer l’expression du rayon interne (ex-
pression 3.1) valable dans toute l’e´paisseur de la paroi arte´rielle et calculer les vecteurs T1 et
T2 a` travers cette dernie`re. Les deux me´thodes conduisent au meˆme re´sultat.
En re´sume´, les mode`les de comportement me´canique isotrope (expression (3.6), m = 0) et
anisotrope (expression (3.6), m = 1) ont e´te´ imple´mente´s et valide´s a` l’aide des sollicitations
simples. Pour les ane´vrismes mode`les, la de´finition de la base locale a` la paroi a e´te´ ve´rifie´e par
un calcul analytique (cf § 3.3.2.2) et la Figure 3.6 montre la validite´ de cette de´finition. Ces
e´tapes de validation ne ne´cessitaient pas de conditions aux limites approprie´es, ni meˆme un
maillage spe´cifique. Ces deux points sont aborde´s dans les sections 3.4 et 3.5, respectivement.
3.4 Conditions aux limites
Dans cette section, nous de´finissons les chargements et les conditions aux limites cine´ma-
tiques impose´s a` l’ane´vrisme. La Figure 3.7 illustre la nomenclature des surfaces adopte´e a` cet
effet. Nous rappelons que les analyses dans cette partie se font dans les conditions statiques.
Les conditions aux limites sont donc les suivantes :
uz = 0 sur Γh et Γsz (3.14a)
uy = 0 sur Γsy (3.14b)
ux = 0 au point F (3.14c)
σ.n = pn sur Γi (3.14d)
σ.n = 0 sur Γe (3.14e)
Sur les faces Γh et Γsz, le de´placement axial est bloque´ (3.14a) et le de´placement radial
libre. Pour Γh, la re´alite´ physiologique est sans doute plus complique´, compte tenu de la
pre´sence des arte`res re´nales au proximal (et de la bifurcation de l’aorte en arte`res iliaques
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Figure 3.7: Sche´matisation des conditions aux limites impose´es a` l’ane´vrisme, mode`le NS31
au niveau distal, pour le pendant de Γh dans cette re´gion) et des diffe´rents organes autour
de l’ane´vrisme. Dans la litte´rature, les mode`les sont plutoˆt encastre´s a` leurs deux extre´mite´s.
Le blocage du de´placement radial aux deux extre´mite´s conduit a` de fortes concentrations de
contraintes, non re´alistes, dans ces re´gions (Rodriguez et al., 2008; Scotti et al., 2008). Pour
Γsz, la condition uz = 0 est naturelle, pour respecter la syme´trie du mode`le. Pour cette meˆme
raison de syme´trie sur les faces Γsy un de´placement nul est impose´ dans la direction y (3.14b).
Enfin, pour e´viter le mouvement de corps rigide dans la direction x, un de´placement nul est
impose´ au point F (3.14c). Dans le cas particulier des ge´ome´tries axisyme´triques, mode´lise´es
en 2D, une condition de syme´trie axiale est applique´e sur l’axe du mode`le.
Sur la face interne de l’ane´vrisme (Γi), la contrainte de Cauchy est impose´e e´gale a` la
pression systolique p (3.14d). Celle-ci est de 120 mmHg dans les conditions physiologiques et
peut atteindre les 180 mmHg en cas d’hypertension. Cette dernie`re valeur ne sera pas utilise´e
dans nos travaux comme dans la plupart des travaux de la litte´rature. La face externe (Γe)
de l’ane´vrisme est libre (3.14e), ce qui veut dire qu’on ne´glige les interactions de l’ane´vrisme
avec tous les organes environnants y compris la colonne verte´brale. Dans les travaux de Scotti
et al. (2008), les effets de cette dernie`re ont e´te´ pris en compte en imposant un de´placement
nul sur une areˆte de la face poste´rieure de l’ane´vrisme. Les auteurs ont e´galement impose´ une
pression externe de 12 mmHg a` la face Γe afin de mode´liser les effets des organes autour de
l’ane´vrisme. Comme nous l’avons vu au paragraphe 2.3.1.4, dans la direction longitudinale
l’arte`re est sous tension in vivo (Holzapfel et al., 2007). Cette de´formation re´siduelle de l’ordre
de 2% a e´te´ mode´lise´e par Scotti et al. (2008) en imposant un allongement longitudinal initial
de 5% (applique´ sur Γh) a` l’ane´vrisme. Les effets de ces diffe´rentes conditions aux limites
seront discute´s au Chapitre 5.
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3.5 Maillage et type d’e´le´ments
Dans nos travaux, un mode`le solide 3D a e´te´ pre´fe´re´ a` un mode`le coque, ce qui conditionne
indirectement le choix du maillage. Afin de controˆler pre´cise´ment la taille des e´le´ments no-
tamment dans l’e´paisseur de la paroi arte´rielle, un maillage structure´ a e´te´ adopte´ pour tous
les mode`les. La Figure 3.8 pre´sente le maillage d’un mode`le non-axisyme´trique (mode`le NS31,
tableau 3.1). Des e´tudes de sensibilite´ au maillage ont montre´ que le nombre d’e´le´ments dans
Figure 3.8: Maillage de l’ane´vrisme, mode`le NS31 (tableau 3.1)
la direction longitudinale de l’ane´vrisme a peu d’influence sur la contrainte maximale dans
l’ane´vrisme. Par contre, dans l’e´paisseur de la paroi (notamment pour les mode`les me´caniques
anisotropes) le nombre d’e´le´ments peut influer le re´sultat comme le montre le tableau 3.5.
Ces re´sultats, pour une pression interne de 120 mmHg et dans le mode`le S7 (tableau 3.1),
montrent que entre 2 et 10 e´le´ments dans la paroi, la contrainte principale maximale (σ1max)
varie de moins de 1% pour le mode`le isotrope, mais de 18% pour le mode`le anisotrope. Lorsque
ce dernier comportement est utilise´ dans le mode`le NS31, l’e´cart de contrainte maximale est
de 23%, entre 3 et 12 e´le´ments dans l’e´paisseur.
Table 3.5: Influence du maillage sur la contrainte principale maximale, σ1max(kPa), mode`les 7 et 31
Nombre d’e´le´ments dans l’e´paisseur de la paroi
Mode`le 2 3 4 6 8 10 12
Isotrope S7 362 362 363 363 363 363 -
NS31 - 374 374 - - - -
Anisotrope S7 565 624 652 676 685 690 693
NS31 - 1214 1340 1469 1527 1556 1573
Pour le mode`le anisotrope, nous avons remarque´ un fort gradient de contrainte notamment
dans les re´gions proches de la face interne de l’ane´vrisme. Le maillage doit donc eˆtre raffine´
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davantage dans ces re´gions pour mieux capturer ces effets. Pour ce faire, la taille des e´le´ments
pre`s de la face interne de la paroi a e´te´ choisie 8 fois plus petite que celle des e´le´ments situe´s
pre`s de la face externe de l’ane´vrisme. Ce qui permet a` la fois de s’approcher d’une solution
stable et de diminuer le couˆt du calcul. Par exemple, avec cette strate´gie, pour 3 et 4 e´le´ments
dans l’e´paisseur, σ1max est de 702 kPa et 698 kPa, respectivement, pour le mode`le S7. La
contrainte σ1max est donc du meˆme ordre de grandeur que celle obtenue avec 12 e´le´ments
re´guliers, les diffe´rences sont de ordre de 1%. Dans le cas du mode`le NS31, l’utilisation de 3
e´le´ments de taille non-re´gulie`re dans l’e´paisseur (mais avec le meˆme rapport 8) conduit a` des
diffe´rences qui sont infe´rieures a` 5%.
Pour le mode`le isotrope, le maillage avec des e´le´ments (3 ou 4) de taille irre´gulie`re permet
d’obtenir 363 kPa pour le mode`le S7 et 373 kPa pour le mode`le NS31. Ces re´sultats montrent
donc que 3 e´le´ments de taille re´gulie`re dans l’e´paisseur de la paroi suffisent pour obtenir une
bonne pre´cision dans le cas du mode`le isotrope, par contre pour le mode`le anisotrope l’erreur
pourrait eˆtre importante (supe´rieure a` 20%). Par la suite, on adoptera donc un maillage
avec des e´le´ments de taille irre´gulie`re (ratio 8) qui permet d’obtenir une bonne pre´cision (a`
moindre couˆt), pour les mode`les anisotropes.
Les mode`les 2D axisyme´triques sont constitue´s de 1120 e´le´ments, 4 e´le´ments dans l’e´pais-
seur de la paroi et 280 e´le´ments dans la direction longitudinale de l’ane´vrisme. Dans les
mode`les 3D, nous avons adopte´ 3 e´le´ments dans l’e´paisseur et 60 e´le´ments dans la direction
longitudinale (seul le quart supe´rieur est utilise´ pour le calcul). Dans la direction orthora-
diale, nous avons 36 e´le´ments, Rodriguez et al. (2008) avaient utilise´ 38 e´le´ments dans cette
direction, pour la meˆme ge´ome´trie.
Dans les deux cas de comportement me´canique, c’est une formulation mixte, pression -
de´placement, qui est utilise´e. Les fonctions de forme sont de type Lagrangien, quadratiques en
de´placement et line´aires en pression. Le choix d’une telle formulation est dicte´ par l’hypothe`se
de quasi-incompressibilite´ ge´ne´ralement adopte´e pour les mate´riaux hypere´lastiques du vivant
(voir le Chapitre 4).
Dans Comsol Multiphysics©, nous utilisons un solver direct, UMFPACK ou PARDISO.
Ce dernier a l’avantage de pouvoir paralle´liser la re´solution du syste`me d’e´quations line´aires,
selon le nombre de CPU disponibles sur la station de calcul.
3.6 Discussion sur la mode´lisation 3D de la paroi arte´rielle
Le but de cette section est de faire une comparaison des re´sultats, en terme de contrainte,
obtenus avec une formulation 3D et une approche de mode`le coque. Cette dernie`re approche
fut longtemps utilise´e, a` travers la loi de Laplace (2.13), pour l’estimation de la contrainte
orthoradiale dans les arte`res (Peterson et al., 1960), puis dans les calculs par e´le´ments finis
(Zienkiewicz et Taylor, 2000). Lorsqu’on conside`re la paroi arte´rielle comme un mate´riau
hypere´lastique, une solution analytique existe au proble`me de pressurisation (de l’aorte saine),
mais seulement en adoptant cette hypothe`se de mode`le coque. En se plac¸ant en coordonne´es
cylindriques, les contraintes orthoradiale (σθ), longitudinale (σz) et radiale (σr) s’e´crivent en
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fonction du potentiel W, pour un mate´riau incompressible :
⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎩
σθ − σr = λθ ∂W
∂λθ
σz − σr = λz ∂W
∂λz
(3.15)
On suppose que la contrainte radiale est la somme d’une partie de´viatorique (σr) et d’une
partie volumique. L’hypothe`se de paroi mince consiste a` ne´gliger les gradients de contrainte
dans la paroi suivant la direction radiale (σr = −pi, ou` pi est la pression interne). La contrainte
orthoradiale est alors obtenue a` partir de l’expression (3.15), en fixant la de´formation longi-
tudinale. Pour plus de de´tails sur ces calculs, on pourrait consulter Holzapfel et al. (2000).
Dans le tableau 3.6, nous comparons la contrainte orthoradiale obtenue avec cette me´thode
et celle issue de l’analyse e´le´ments finis 3D.
Table 3.6: Contrainte orthoradiale maximale (σθ(kPa)) pour un mode`le membrane
(Laplace, Expression (3.15)) et un mode`le 3D solide (AEF 3D) dans l’aorte saine
pour une pression de 120 mmHg, Ri = 10 mm et Re = 11.5 mm
Laplace Expression (3.15)* AEF 3D†
Isotrope 107 121 144
Anisotrope 107 120 324
* pour λz = 1.00,
† pour les re´sultats obtenus en analyse par e´le´ments finis, la
contrainte maximale est observe´e au niveau de la paroi interne
Ces re´sultats montrent la diffe´rence entre une analyse en petites de´formations (Laplace)
et celle en grandes de´formations (3.15), pour un mode`le coque. En comparant les contraintes
obtenues avec l’expression (3.15) et un calcul par e´le´ments finis utilisant un mode`le solide,
l’e´cart est de 16% dans le cas isotrope et de 63% dans le cas anisotrope.
Dans la litte´rature, des analyses utilisant un mode`le coque sont ge´ne´ralement faites avec
un mode`le de comportement isotrope (Raghavan et Vorp, 2000; Raghavan et al., 2000, 2005,
2006). Avec cette approche, les gradients de contrainte dans l’e´paisseur de la paroi ne sont
pas observe´s, contrairement a` un mode`le solide comme on peut le voir dans les re´sultats de
Leung et al. (2006) qui ont utilise´ le meˆme mode`le de comportement que Raghavan et ses col-
laborateurs. Zendehbudi et Kazemi (2007) ont re´alise´ une comparaison des deux formulations
(coque et 3D), en e´lasticite´ line´aire, dans des ane´vrismes mode`les. Leurs re´sultats montrent
que l’hypothe`se de mode`le coque a plus d’influence sur la contrainte maximale longitudinale
que sur le maximum de la composante orthoradiale. Pour celle-ci, l’e´cart entre les re´sultats
du mode`le solide et du mode`le coque est de l’ordre de 10% pour une e´paisseur de paroi t =
1.5 mm ou pour un rapport t/D = 0.06. On peut imaginer que ces erreurs puissent s’accroˆıtre
en grandes de´formations.
3.7 Conclusion
Les principaux mode`les ge´ome´triques d’ane´vrismes qui seront utilise´s par la suite ont e´te´
introduits dans ce chapitre. La ge´ome´trie de l’ane´vrisme se caracte´rise par trois parame`tres :
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sa dilatation (Fr), son aspect (Fℓ) et son excentricite´ (Fe). Un parame`tre supple´mentaire a`
prendre en compte est l’e´paisseur (t) de la paroi arte´rielle. Les travaux de Thubrikar et al.
(2001a,b) et de Raghavan et al. (2006) montrent que celle-ci n’est pas uniforme, nous ferons
cependant cette hypothe`se de paroi uniforme dans tous nos travaux. L’influence de ces quatre
parame`tres ge´ome´triques sur la distribution et l’intensite´ des contraintes sera e´tudie´e au
Chapitre 5.
Les mode`les ge´ome´triques ainsi construits ont ensuite e´te´ importe´s dans le logiciel Com-
sol Multiphysics© dans le but d’en e´tudier leur comportement me´canique via des calculs par
e´le´ments finis. Pour cela, les mode`les de comportement isotrope de Raghavan et Vorp (2000)
et anisotrope de Rodriguez et al. (2008) ont e´te´ imple´mente´s dans le logiciel. Dans le cas
anisotrope, une attention particulie`re a e´te´ porte´e a` la de´finition ge´ome´trique des vecteurs
M et M′ caracte´risant l’orientation des familles de fibres de collage`ne. Par ailleurs, l’imple´-
mentation des deux mode`les a e´te´ re´alise´e en utilisant une approche quasi-incompressible.
L’adoption d’une telle approche a deux conse´quences :
– une formulation mixte (de´placement-pression) est utilise´e au lieu de la formulation
classique (de´placement)
– le potentiel se de´compose en une partie de´viatorique et une partie volumique.
Cette dernie`re partie, controˆlant la variation de volume du mate´riau, est fonction du jacobien
de la transformation et du module initial de compressibilite´ κ. Cette partie volumique U(J,κ)
est rarement pre´cise´e dans les travaux nume´riques jusqu’a` aujourd’hui bien que cela ne soit
pas sans conse´quence pour assurer l’incompressibilite´ du mate´riau et par conse´quent une
bonne pre´cision sur l’estimation des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale. L’influence
de la forme de la partie volumique du potentiel et des valeurs de κ sur la distribution et
l’amplitude des contraintes dans l’ane´vrisme est e´tudie´e plus en de´tail au Chapitre 4.
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Chapitre 4
Influence of the material near -
incompressibility on the numerical
prediction of the maximum wall
stress in Abdominal Aortic
Aneurysms
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Les re´sultats dans ce chapitre ont fait l’objet d’une publication dans le Journal of Mecha-
nics in Medicine and Biology (JMMB), Toungara et al. (2011). Nous y traitons les proble`mes
relatifs a` la condition de quasi-incompressibilite´ notamment dans les mode`les hypere´lastiques
anisotropes tre`s fortement non line´aires. En effet, les mate´riaux hypere´lastiques du vivant
sont conside´re´s comme incompressibles. Mais l’imple´mentation de l’incompressibilite´ totale
conduit a` des proble`mes nume´riques bien connus. Pour palier a` ces proble`mes, la formulation
(en de´placement) e´le´ments finis classique dans les solides est remplace´e par une formula-
tion mixte (pression - de´placement). Cela conduit a` la de´composition de la densite´ d’e´nergie
de de´formation en une partie isochorique et une partie volumique. Celle-ci qui controˆle la
variation de volume du mate´riau est fonction du jacobien de la transformation et du mo-
dule initial de compressibilite´ du mate´riau. Dans ce chapitre, nous montrons que les va-
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leurs classiquement utilise´es pour ce module sont insuffisantes pour satisfaire la condition de
quasi-incompressibilite´ du mate´riau des mode`les hypere´lastiques anisotropes, ce qui peut en-
gendrer des erreurs importantes sur l’amplitude et la localisation des contraintes maximales.
Le contenu du paragraphe 4.2.1.1 et une partie de celui du paragraphe 4.2.1.2 ont de´ja` e´te´
vus au chapitre 3. Certains des re´sultats dans ce chapitre seront e´galement repris dans les
chapitres suivants.
M. Toungara, G. Chagnon and C. Geindreau
Abstract : Recently, hyperelastic mechanical models were proposed to well capture the
aneurismal arterial wall anisotropic and non-linear features experimentally observed. These
models were formulated assuming the material incompressibility. However in numerical ana-
lysis, a nearly incompressible approach, i.e. a mixed formulation pressure-displacement, is
usually adopted to perform finite element stress analysis of Abdominal Aortic Aneurysm
(AAA). Therefore volume variations of the material are controlled through the volumetric
energy which depends on the initial bulk modulus κ. In this paper, an analytical analysis of
the influence of κ on the mechanical response of two invariant-based anisotropic models is first
performed in the case of an equibiaxial tensile test. This analysis shows that for the strongly
non-linear anisotropic model, even in a restricted range of deformations, large values of κ
are necessary to ensure the incompressibility condition, in order to estimate the wall stress
with a reasonable precision. Finite element simulations on idealized AAA geometries are then
performed. Results from these simulations show that the maximum stress in the AAA wall is
underestimated in previous works, committed errors vary from 26% to 58% depending to the
geometrical model complexity. In addition to affect the magnitude of the maximum stress in
the aneurysm, we found that too small value of κ may also affect the location of this stress.
Keywords : Abdominal Aortic Aneurysm, Anisotropic models, Numerical Analysis, near-
Incompressibility
4.1 Introduction
In the last two decades, numerous numerical studies (see Humphrey et Taylor, 2008, and
references herein) have been performed in order to predict the wall stress distribution in Ab-
dominal Aortic Aneurysms (AAA), i.e. to predict the rupture of AAA. Accurate and reliable
numerical stress analysis requires to take into account the geometrical features (tortuosity,
asymmetry...) of AAA , the wall thickness, the presence of the intraluminal thrombus, the
heterogeneity of the wall, and the use of appropriate constitutive laws for the AAA material.
The present work mainly concerns this last point. Like many soft tissues, the arterial wall
is assumed to be an incompressible material namely in experimental studies. Under physio-
logical conditions, this assumption could be justified (Carew et al., 1968). The mojority of
published numerical studies in AAAs (Humphrey et Taylor, 2008) have been performed using
incompressible hyperelastic isotropic models fitted thanks to classical uniaxial tensile tests
(He et Roach, 1994; Raghavan et Vorp, 2000; Thubrikar et al., 2001b; Xiong et al., 2008).
However, biaxial tensile tests are more appropriate to characterize the anisotropic behavior
of aneurismal arterial wall and for the development of suitable material models. In this way,
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planar biaxial tensile tests on normal and pathologic human abdominal aortic tissues were
carried out in Vande Geest et al. (2006a). The obtained results clearly show that the dege-
neration of the aorta leads to an increase in mechanical anisotropy and also an increase in
the circumferential stiffness for AAA tissue as compared to normal aortic tissue. In order to
take into account such features, hyperelastic anisotropic constitutive models were recently
proposed using a Green-strain approach (Vande Geest et al., 2006a) or an invariant approach
(Rodriguez et al., 2008; Basciano et Kleinstreuer, 2009). In both cases, the strain energy
density W is formulated assuming that the arterial material is incompressible. These models
were then implemented in a finite element code in order to compute both the distribution
and the magnitude of stresses in patient-specific geometries using shell elements (Vande Geest
et al., 2006a) or in idealized AAA geometries (Rodriguez et al., 2008) using 3D elements. To
perform such simulations, a nearly-incompressible approach, i.e. a mixed formulation pres-
sure-displacement implemented in many finite element softwares, is usually adopted. For that
purpose, the strain energy density W is split into an isochoric part W¯ and a volumetric part
U : W = W¯ + U . The volumetric function U which depends on the jacobian J and on the
initial bulk modulus κ of the material is used to controlled the volume variation (Doll et
Schweizerhof, 2000). In practice, the incompressibility of the material is nearly reached for
large values of κ which is used as a user-specified penalty parameter.
The main objective of the present work is to emphasize the influence of the initial bulk
modulus κ values on both the magnitude and the distribution of the stress in an anisotropic
AAA wall. To our knowledge, these values of κ as well as the form of the volumetric function
U(J) are rarely specified or discussed in previous numerical works. For that purpose, the pa-
per is divided into two sections. In section 2, an analytical analysis of compressibility effects
on equibiaxial tensile tests is carried out. Two strain energies based on polynomial or expo-
nential functions (Rodriguez et al., 2008; Basciano et Kleinstreuer, 2009) are considered and
a classical quadratic volumetric function is used. Through a parametric study, the influence
of the initial bulk modulus on the near-incompressibility of the mechanical response of the
considered constitutive models is highlighted. Then, this influence is emphasized on idealized
AAA geometrical models, in the last section. For that purpose the model proposed in Ro-
driguez et al. (2008) was implemented in a finite element code and numerical simulations on
the AAA models were performed. The obtained results are finally compared to those in the
literature.




Hyperelastic models are often expressed thanks to strain elongations or strain invariants.
The isotropic strain invariants I1, I2 and I3 (or J) are defined by :
I1 = tr(C), I2 = 1
2
[tr(C)2 − tr(C2)] , I3 = J2 = det(C) (4.1)
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where C = FTF is the right Cauchy-Green strain tensor and F is the deformation gradient
which principal components are the elongations λi. For fiber reinforced materials, an anisotro-
pic approach must be used and a fiber direction vectorM is defined for each fiber orientation.
This leads to the introduction of two new invariants, I4 and I5 which are defined as :
I4 =MCM, I5 =MC2M (4.2)
Other invariants can be introduced if there are many reinforced directions.
Many hyperelastic materials, as arterial tissues, are often considered as incompressible. To
overcome well known numerical difficulties associated with the incompressibility condition,
a nearly-incompressible approach is usually adopted. This later approach leads to use the
isovolume deformation gradient F¯ = J−1/3F. Its principal components are thus defined by
λ¯i = J−1/3λi (i = 1,2,3) and it permits to build incompressible invariants :
I¯1 = I−1/33 I1, I¯2 = I−2/33 I2, I¯4 = I−1/33 I4, I¯5 = I−2/33 I5 (4.3)
The strain energy densityW is thus split into two parts, an isochoric one W¯ and a volumetric
one U :
W = W¯ (I¯1, I¯2, I¯4, I¯5) +U(J) (4.4)
The volume variation is then controlled by the choice of the volumetric function U(J) which
depends on the initial bulk modulus κ of the material Doll et Schweizerhof (2000). The
incompressibility of the material is nearly reached when the volumetric energy U is greater
than the isochoric energy W¯ , i.e. for large values of the bulk modulus κ which in this particular
case serves as a user-specified penalty parameter. This last point is discussed in the following.
4.2.1.2 Strain energy densities for artery material
Within this framework, two forms of isochoric strain energy (W¯ ) using exponential (Ro-
driguez et al., 2008) or polynomial (Basciano et Kleinstreuer, 2009) functions were proposed
in order to describe the experimentally observed hyperelastic anisotropic behavior of arteries
(Vande Geest et al., 2006a). In these models, the material is considered as a matrix material












Figure 4.1: Fibers orientation in the arterial wall
cribe the two distinguish fiber orientations : M = (cos θ sin θ 0) and M′ = (cos θ′ sin θ′ 0),
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with θ = −θ′. As a consequence, the strain energy density (W ) may depend on the following
anisotropic strain invariants defined for the two orientations, as :
I¯4 = I−1/33 MCM, I¯5 = I−2/33 MC2M, I¯6 = I−1/33 M′CM′
I¯7 = I−2/33 M′C2M′, I¯8 = I−1/33 (MM′)MCM′, I9 = (MM′)2 (4.5)
In practice, I¯1, I¯4 and I¯6 are usually sufficient to capture the typical features of arterial
response (Holzapfel et al., 2000; Rodriguez et al., 2008; Basciano et Kleinstreuer, 2009).
In this study, models in consideration are :
– polynomial reinforcement constitutive equation (P6 model)
W = U(J) + c1(I¯1 − 3) + α(I¯1 − 3)2 + k1(I¯4 − 1)6 + k3(I¯6 − 1)6 (4.6)
where c1, α, k1 and k3 are material parameters. Basciano et al (Basciano et Kleinstreuer,
2009) recently proposed a similar form without the isotropic neo-hookean part. In this
particular case, let us remark that there is no initial slope in the stress-strain curve
(c1 = 0), which can lead to numerical difficulties (non-convergence).
– Rodriguez constitutive equation (R model), Rodriguez et al. (2008)
W = U(J) + c1(I¯1 − 3)
+ k12k2 {exp [k2[(1 − ρ)(I¯1 − 3)2 + ρ(I¯4 − I¯04)2]] − 1}+ k32k4 {exp [k4[(1 − ρ)(I¯1 − 3)2 + ρ(I¯6 − I¯06)2]] − 1}
(4.7)
where k2 and k4 are dimensionless material parameters, ρ is a measure of anisotropy. I¯
0
4
and I¯06 correspond to the initial crimping of the fibers. In the first models, the anisotropic
term is assumed to contribute when either I¯4 > 1 or I¯6 > 1, or both. Similarly, the term(I¯i − I¯0i ) (i = 4,6), does not contribute to the strain energy whether I¯4 ≤ I¯04 or I¯6 ≤ I¯06 . This
last model is equivalent to the model proposed by Holzapfel et al (Holzapfel et al., 2000) for
ρ = 1 and I¯0i = 1.
A general form for the volumetric function (Eq. 4.8) was proposed in Doll et Schweizerhof
(2000).
U/κ = ((α + 1)−1J(α+1) + (β − 1)−1J(1−β))(α + β)−1 − (α + 1)−1(β − 1)−1 (4.8)
where α and β are dimensionless parameters that can be used to obtain the most common
volumetric functions proposed in the literature, α > 0 and β > 1. In this work, the classical
quadratic function (Simo, 1988) usually implemented in finite element analysis codes is chosen
for the two material models :
U(J) = κ
2
(J − 1)2 (4.9)
It was obtained with α = 1 and β = 0 in Eq. 4.8. This volumetric function violates the
condition on β, but as the deformation range investigated in this study leads to very small
volume changes (J ≈ 1), all the volumetric functions proposed in Doll et Schweizerhof (2000)
coincide as we can observe in Figure 4.2.a. Moreover, the evolution of the derivative of this
ratio with the volume change is also illustrated in Figure 4.2.b, since this derivative is involved
in the stress calculation. Table 4.1 shows the values of α and β for the different volumetric
functions in Figure 4.2.
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Figure 4.2: a : Evolution of the ratio of the volumetric function to the initial bulk modulus with the volume
change ; b : evolution of the derivative of the ratio of the volumetric function to the initial bulk modulus with
the volume change (Doll et Schweizerhof, 2000)
Table 4.1: Parameters for the volumetric function (Eq. 4.8),
Doll et Schweizerhof (2000)
U U1 U6a U6b U6c U6d U6e U6f
α 1 2 0.001 1 0.001 2.3 0.45
β 0 2 3.790 1.001 10 1.4 1.05
In order to control the material volume variation, one can choose an arbitrary higher
initial bulk modulus. However, since this modulus must be considered as a material property,
linking it to the material parameters seems to be coherent. For that purpose, we choose to
come back to linear elasticity thanks to the well-known relationship between the initial bulk
modulus κ, the Young’s modulus and the Poisson’s ratio. In the case of orthotropic materials,
like the arterial wall, the initial bulk modulus can be expressed in term of the Poisson’s ratio
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νij, and Young’s moduli Ei, Ej and Ek as follow (Itskov et Aksel, 2002) :
κ = EiEjEk
3[(1 − 2νij)EiEk +EjEk −EiEj] (4.10)
where i ≠ j ≠ k (i, j = 1,2,3). For the sake of simplicity, the classical isotropic relationship
often available in finite element codes is adopted in the following :
κ = E
3(1 − 2ν) (4.11)
where E and ν are the Young’s modulus and the Poisson’s ratio. Due to this simplification, by
convention we choose the e1 direction (Figure 4.1) as reference for determining the Young’s
modulus in infinitesimal deformation of anisotropic materials under consideration. This choice
has no consequence on the following analysis. The Poisson’s ratio in (Eq. 4.11) is a driving
representative parameter of the compressibility (which has no physical relevance) and the
strict incompressibility is reached for ν = 0.5. After some algebraic manipulations, it comes
that :
– P6 model






[3c1 + 4ρk1(cos4 θ + sin4 θ) − 4ρk1 cos2 θ sin2 θ] (4.13)
The material parameters for each model are given in Table 4.2.
Table 4.2: Material constants : P6 and R refer to P6 model and R model
c1(kPa) α(kPa) k1 = k3(kPa) k2 = k4 ρ I¯04 = I¯06 θ(○) E(kPa)
P6 44.0 73.996 65500 - - - 44.60 264
R 0.12 - 244.90 1576.20 0.14 1.038 5.00 264
The material parameters for the exponential model were identified in Rodriguez et al.
(2008) on biaxial tensile tests data from Vande Geest et al. (2006a). Using these parameters,
a Young’s modulus of 264 kPa was obtained with (Eq. 4.13). Let us remark that the fibers
orientation, θ, in these models was considered as a phenomenological parameter, so its values
have no physical relevance, Rodriguez et al. (2008). For P6 model, to have the same Young’s
modulus as for R model, c1 = 44.0 kPa was adopted. Thus, for a given value of the Poisson’s
ratio, we have the same initial bulk modulus for the two material models (Eq. 4.11). The
parametric study in the following is achieved with the initial bulk modulus, κ.
4.2.2 Equibiaxial loading
To study the different constitutive equations, a loading state close to that happens in
arterial walls, i.e. equibiaxial loading, is chosen. The same elongation is imposed in the two
plane directions (λ1 = λ2). The stress states are determined by means of the derivative of the
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strain energy density : Wi = ∂W /∂I¯i and UJ = ∂U/∂J . The Cauchy stress formulation can be
written as :
⎧⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎩
σ1 = 2J [(λ¯21 − λ¯23)W1 + (W4 +W6)(λ¯1 cos θ)2]
σ2 = 2J [(λ¯22 − λ¯23)W1 + (W4 +W6)(λ¯2 sin θ)2]
σ3 = 23J [(3λ¯23 − I¯1)W1 + I¯4(W4 +W6)] +UJ
(4.14)
The third equation is used to determine the third elongation λ3 by imposing a stress free
condition σ3 = 0, the plane stress assumption. For each model, the inversion of this later
equation was numerically done using Matlab © for several values of the initial bulk modulus.
The evolution of the third elongation λ3 versus the first one λ1 for the different consti-
tutive equations is presented in Figures 4.3 (a,b). These figures show that even if the initial
bulk modulus is very large κ ≥ 1 × 1017 kPa, the elongation may be very far from the incom-
pressible case, namely for the R model. Moreover for this model, it appears that whatever
the value of the initial bulk modulus the material is thickening after a given value of the
deformation (beyond 10%), which is not physically acceptable. This is due to the fact that
the volumetric function U is not increasing enough compared to the isochoric energy W¯ to
satisfy the incompressibility condition. For the polynomial model, when κ ≥ 4.40 × 106 kPa,
the material response is identical to the incompressible case, in the range of the considered
deformation. These results are reinforced by the evolution of J versus λ1, presented in Fi-
gures 4.3 (c,d). It clearly appears that the volume variation can become very high, even if
κ is very large. Nevertheless, the curves also highlight that the incompressibility hypothesis
seems to be verified until a given level of deformation depending on the constitutive equation.
The near-incompressibility formulation has also a large consequence on the stress state
as illustrated in Figures 4.3 (e,f), which show the evolution of the first principal stress σ1
versus λ1 for the different models. For a given value of λ1, an important difference can be
observed between the incompressible theoretical stress, σ1(inc), and the stress calculated for
different values of the initial bulk modulus, σ1(κ). In order to better quantify this difference,
the relative error defined as :
Er = σ1(inc) − σ1(κ)
σ1(inc) (4.15)
for κ = {4.40 × 104, 4.40 × 106} kPa, is plotted in Figures 4.4 for the two constitutive models.
All these results point out that to keep a constant volume during strain hardening, a high vo-
lumetric function is needed compared to the isochoric one. Obviously, this condition depends
on both the expression of the volumetric energy and the value of the initial bulk modulus
κ. In the present case, a classical quadratic expression for U (Eq. 4.9) is used. However, the
volumetric functions comparison in Figure 4.2 shows that another volumetric function, in the
range of deformation investigated, would lead to the same conclusion. Obtained results show
that a large value of κ appears to be sufficient to satisfy the incompressibility condition for
the P6 Model in this range of deformation. When models become strongly non-linear, as R
model, large values of κ are sufficient to ensure the incompressibility condition in a restricted
range of deformation. Consequently, numerical simulations outside this range of deformation
can lead to large errors on the estimations of stresses in arterial wall. This point is illustrated
in the next section in the particular case of AAA.
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Figure 4.3: Evolution of λ3, J and σ1 versus λ1(= λ2) during an equibiaxial tensile test for different values of
the initial bulk modulus : (a,c,e) P6 model, (b,d,f) R model, in this last case the gray filled marks correspond
to results from the finite elements analysis
4.3 Compressibility effects on Abdominal Aortic Aneurysm
wall stress analysis
The aim of this section is to investigate the influence of the near-incompressibility, i.e the
influence of the initial bulk modulus κ, on AAA wall stress distribution. For that purpose,
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Figure 4.4: Relative error (4.15) for a-b : κ = 4.40 × 104 kPa and c-d : κ = 4.40 × 106 kPa versus the volume
change J − 1 (a,c) and the elongation λ1 (b,d)
the model recently proposed in Rodriguez et al. (2008) (Eq. 4.7) was implemented in a finite
element code and numerical simulations on idealized AAA models were performed.
4.3.1 Implementation and validation of the model
The model (Eq. 4.7) was implemented in the finite element code Comsol Multiphy-
sics ©. The near-incompressibility is formulated by using a mixed formulation - pressure-
displacement-, with quadratic displacement and linear pressure Lagrangian’s elements. A
direct solver (UMFPACK) was used for all the following simulations. As in section 2, the
classical volumetric energy U defined by the relation (Eq. 4.9) is used and the initial bulk
modulus is still given by equation (Eq. 4.11).
In order to validate this implementation, equibiaxial tensile tests were first simulated for
several values of the initial bulk modulus, from 220 to 3.96×1017 kPa. Figures 4.3 (b,d,f) show
the evolution of λ3, J and σ1 versus λ1. Let us remark that the directions (e1,e2,e3) in the
biaxial test correspond to (eθ,ez ,er) in the arterial wall. We can observe a perfect agreement
between analytical solutions (continuous line) and finite element results (gray filled marks)
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in the whole range of deformation.
4.3.2 Finite element analysis of Abdominal Aortic Aneurysm wall stress
4.3.2.1 Geometry
Finite element analysis was performed on idealized AAA models (Figure 4.5) which ma-
thematical form was proposed in Rodriguez et al. (2008). Briefly, the model is characterized
by the aneurysm dilatation parameter (Fr = Ran/Ra), its eccentricity (Fe = e/((Fr − 1)Ra))
and its aspect ratio (Fℓ = Lan/Ran). Where Ra is the healthy aorta radius, Ran the aneurysm
maximal radius, e the deviation of the aneurysm axis from the the healthy aorta axis and
Lan defines the aneurysm length. In the following, the aneurysm aspect ratio (Fr = 2.5), its
total length (L = 100 mm), the wall thickness (t = 1.5 mm), the healthy aorta radius (Ra = 10
mm) and the dilatation parameter (Fr = 2.75) are assumed to be constant. This value of the














Figure 4.5: AAA geometrical model and boundaries designation and mesh model
CAO models were built in SolidWorks © and then imported into the finite elements analysis
software. In the above model, the middle section in the plane (x, y) constitutes a plane of
symmetry. Therefore, only the upper part of the model was used in the finite element analysis.
The full model can be reconstructed after.
4.3.2.2 Mesh
As mentioned above, a pressure-displacement (U-P) formulation, inherent to the near-
incompressibility assumption, was adopted. Consequenly, P2-P1 elements (i.e. quadratic and
linear interpolation for the displacement and the pressure respectively) are used. These ele-
ments are fully integrated which results in zero hourglass energy.
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Mesh-influence studies indicated that the numerical results are less dependent on the
number of elements along the aneurysm axis. On the other side, the number of elements
in the AAA wall thickness can strongly affect the numerical results. In order to capture the
strong stress gradient within the AAA thickness (close to the inner surface of the aneurysm in
the case of the anisotropic model (4.7)), several simulations were performed by increasing the
number of elements from 2 to 10 (the thickness of each element being the same). The obtained
numerical results (table 4.3) show that the influence of the mesh becomes negligible (less than
2 %) when the number of elements is larger than 6. In order to reduce the computational
time, we found that similar results can be obtained by using only 3 elements but not with the
same size. Precisely a structured mesh was adopted (Figure 4.5) with 3 elements across the
AAA wall thickness, 36 elements in the orthoradial direction and 60 elements along the AAA
axis. The thickness of the element close the inner surface of the aneurysm is much thinner
(10 times) than the one close to the outer surface (Figure 4.5). Using this type of mesh, we
found that σ1max = 698 kPa.
Table 4.3: Influence of the mesh discretisation (regular mesh) within
the AAA thickness (axisymmetric model)
Number of elements 2 3 4 6 8 10
σ1max (kpa) 565 624 652 676 685 690
4.3.2.3 Collagen fibers orientation in non-symmetric AAA models
The model implementation was validated in § 4.3.1 for equibiaxial tensile tests. The
difficulty in the case of an aneurysm, namely a non-symmetric AAA geometrical model, is
the definition of the fibers orientation in the arterial wall. For that purpose, on the aneurysm
internal surface, the two tangential vectors (T1 and T2) were extruded through the arterial
wall thickness to make them available at every integration point. These two vectors were then
used to define a local orientation of the collagen fiber. This process is accomplished by using
the ”Extrusion Coupling Variables” in Comsol Multiphysics ©.
4.3.2.4 Boundary conditions
The following boundary conditions are applied on the AAA model (Figure 4.5) :
uz = 0 on Γt and on Γsz (4.16a)
uy = 0 on Γsy (4.16b)
ux = 0 at the corner F (4.16c)
σ.n = Pn on Γi (4.16d)
σ.n = 0 on Γe (4.16e)
In the proximal face Γt (z = L/2), a free radial displacement and a zero-axial displacement
(uz = 0) were imposed, instead of an embedding boundary conditions which leads to stresses
concentration in this region of the AAA as in Rodriguez et al. (2008) and in Scotti et al.
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(2008). A symmetry condition is applied on both the planes Γsz (z = 0) and Γsy (y = 0). The
usual systolic pressure (P = 120 mmHg) was applied in the inner surface (Γi) of the aneurysm
and the outer side (Γe) is stress free.
4.3.2.5 Wall stress in an axisymmetric AAA
In this section, the first principal stress is evaluated in idealized AAA geometries by
using hyperelastic anisotropic model for the arterial wall. The way the near-incompressibility
assumption affects this stress distribution and its maximum value in the aneurysm is empha-
sized. For that purpose, the stress evolution and the material volume variation are studied
when the initial bulk modulus (κ), which controls the material compressibility, varies from
its classical values to very large values.
Figures 4.6 show the distribution of the first principal stress σ1 (which is closely aligned to
σθθ) and the jacobian J in the AAA for three different values of κ. Correspondence between
the values of κ and those of ν is given in Table 4.4. For the clarity, one-half of the aneurysm
reconstructed from 2D-axisymmetric simulations is shown on these figures. We can observe
that :
– both the distribution and the magnitude of the first principal stress σ1 are strongly
affected by the value of κ. When κ = 4.40 × 103 kPa, Figures 4.6 illustrate that the
maximum first principal stress σ1max is located in the inner surface at the junction
between the aorta and the aneurysm and does not exceed 393 kPa. By increasing the
value of the initial bulk modulus, the location of σ1max moves towards the center of the
bulged part of the AAA and its magnitude is almost multiplied by two for κ = 4.40×106
kPa.
– the distribution of the volume variation parameter J (Figure 4.6) is also dependent on
the initial bulk modulus. As expected, its magnitude decreases with increasing κ and
tends towards the incompressibility case (J = 1) in the whole AAA for the largest value
of κ. The maximum volume variations which are located in the bulged part of the AAA
are typically the order of 3.9% and 0.04% for κ = 4.40×103 kPa and κ = 4.40×106 kPa,
respectively.
These results point out that significant errors can be made on the peak wall stress estima-
tion (magnitude and location) even in a simple AAA geometry when the incompressibility
condition is not fulfilled. Such effects could be amplified in the case of patient-specific AAA
models which present more complex geometric features. The numerical values deduced from
this analysis are summarized in the Table 4.4. Beside the very small volume variation (less
than 1% beyond κ = 4.40 × 104 kPa), the maximum first principal stress could deviate with
about 24% from the incompressibility case. This is due to the strongly non-linearity of the
mechanical model (Eq. 4.7). As the Figure 4.7 clearly shows, the magnitude of σ1max in the
AAA wall rapidly increases with increasing κ and tends towards a plateau, when κ is larger
than κ = 4.40 × 106 kPa. This value ensures an estimation of σ1max with an error lower than
1%, whereas a value of κ = 4.40 × 105 kPa may lead to errors close 4%. Finally, let us remark
that the maximal first principal stress obtained by Rodriguez et al. (2008) for the same AAA
model with a normal systolic pressure is about σ1max = 520 kPa. This value is 26% smaller
than the value at the plateau (Figure 4.7).
The value of κ = 3.96 × 1017 kPa was assumed to be the incompressible case since it
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Figure 4.6: 3D representation of an axisymmetric simulations results : distribution of σ1, and J in the AAA.




























































Figure 4.7: Evolutions of σ1max and errors on its values Er (Eq. 4.15) in terms of the initial bulk modulus κ
corresponds to the limit of the numerical precision of the finite element analysis software
used. Anyway, for the anisotropic model under consideration, we can observe that beyond
κ = 4.40 × 106 kPa, σ1max reaches a stable value.
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Table 4.4: σ1max in the AAA versus κ (or ν)
κ(kPa) ν Jmax(%) σ1max(kPa) Er(% )
4.40×103 0.49000 3.90 393 44
4.40×104 0.49900 0.70 539 24
4.40×105 0.49990 0.40 675 4.0
4.40×106 0.49999 0.40 698 0.4
3.96×1017 0.5-1×10−16 0.40 701 -
4.3.2.6 Effects of non-symmetrical AAA geometry on the wall stress
The above results were obtained for an axisymmetric AAAmodel while due to the surroun-
ded organs, especially the spine, the abdominal aortic aneurysm does not usually preserves
its initial fusiform geometry. The loss of symmetry in the aneurysm is measured by the eccen-
tricity parameter (Fe) which varies from 0 (axisymmetric model) to 1 (”fully” non-symmetric
model). Figure 4.8 exhibits σ1 distribution for Fe = {0.0, 0.5, 1.0}. Unlike the symmetric
model, σ1max is located in the posterolateral surface, close to the junction of the bulged part
and the healthy aorta. The risk of the aneurysm rupture is very high in these two locations
as reported in Xenos et al. (2010) and in Raghavan et Vorp (2000). Here, only results for
κ = 4.40 × 106 kPa are presented since σ1max location does not change beyond the classical
value of the initial bulk modulus (4.40 × 104 kPa, Figure 4.6). However, the magnitude of
the first principal stress is strongly modified with both the aneurysm eccentricity and the
initial bulk modulus. Figure 4.8 shows the modification of σ1 pattern and the increase of
σ1max with the aneurysm eccentricity. This increase is nearly linear for Fe ≤ 0.75 and non-
linear after (Figure 4.9). In our best knowledge, such non-linearity in σ1max increase with the
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Figure 4.8: Distribution of the first principal stress σ1 in non-symmetric AAA geometry when the initial bulk
modulus κ = 4.40 × 106 kPa
aneurysm eccentricity was not observed before, precisely when using hyperelastic anisotropic
material model. We also reported values of σ1max obtained by Rodriguez et al (Rodriguez
et al., 2008) in Figure 4.9. With the same geometrical and mechanical models, these authors
found a linear increase of σ1max with the aneurysm eccentricity increase. According to their
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results, σ1max increases with 33% from an axisymmetric aneurysm to a fully non-symmetric
one. By contrast, our results exhibit an increase of σ1max of about 135% when κ = 4.40 × 106
kPa. Thus, for this value of κ and for the fully non-symmetric AAA model, in comparison
to Rodriguez et al. (2008) the error committed (Eq. 4.15) on the maximum stress is about
58%. When the same analysis is performed with κ = 4.40 × 104 kPa, we found an increase
of 109% for σ1max. In this case, for Fe ≤ 0.5, our results are the same order of magnitude of
those in Rodriguez et al. (2008), see Figure 4.9. Therefore, it seems that their results would
correspond to an initial bulk modulus of about 4.40× 104 kPa. However, even with this value
of κ, the discrepancy between the two values of σ1max, for Fe = 1.0, is about 38%. This could
be explained by the fact that in Rodriguez et al. (2008), σ1max was only considered in the
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Figure 4.9: σ1max evolution versus the aneurysm eccentricity, results from Rodriguez et al. (2008) were
reported
Thematerial model (Eq. 4.7) used in our finite element analysis was identified in Rodriguez
et al. (2008) thanks to experimental data on AAA tissues from Vande Geest et al. (2006a).
However, whatever the geometrical model studied here, the obtained maximum stresses are
very large compared to those reported from Vande Geest et al. (2006a), about 120 kPa. This
remark remains valid for many previous works (Vande Geest et al., 2006a; Rodriguez et al.,
2008; Vande Geest et al., 2008). Nevertheless, our results are the same order of magnitude
as those obtained by Rissland et al (Rissland et al., 2009) in patient-specific AAA models
(with an anisotropic material model and with a uniform AAA wall thickness of 2 mm).
Namely in the fully non-symmetric idealized AAA model (Fe = 1.0) we found σ1max = 1654
kPa while these authors reported a maximum Von Mises stress of 1555 kPa. Finally, let us
remark that these peak values of the first principal stress are about 30% higher that those
measured by Raghavan et al (Raghavan et al., 1996) in orthoradial direction of AAA tissues




Accurate and reliable numerical stress analysis of AAA requires suitable constitutive mo-
dels for the arterial material. For that purpose, hyperelastic anisotropic models were recently
proposed to capture the main features of the experimentally observed mechanical response of
arterial tissues. In these models, arterial material are usually assumed to be incompressible
and material parameters are identified in this way. In practice, a nearly incompressible ap-
proach, i.e. a mixed formulation pressure-displacement, to perform finite element simulations
is usually adopted. Consequently, the strain energy is split into an isochoric part W¯ and a
volumetric part U , which depends on J and on the initial bulk modulus κ of the material.
This parameter is used to controlled the material volume variation (Doll et Schweizerhof,
2000).
In this work, an analytical analysis of the influence of κ on the mechanical response of two
invariant-based anisotropic models was first performed in the case of an equibiaxial tensile
tests. In each model, a quadratic volumetric function usually implemented in many finite
element softwares was considered. Analytical results clearly show that, in that case, large
values of κ are sufficient to ensure the incompressibility condition, i.e. to estimate wall stress
with a reasonable precision, in a restricted range of deformations only. Such results were
then confirmed through a finite element stress analysis of idealized AAA geometries by using
the model proposed in Rodriguez et al. (2008). Numerical results in the axisymmetric AAA
model show that too small values of κ may lead to important error on the magnitude of the
maximum first principal stress and also on its location. In the present case, it is shown that
a value of the initial bulk modulus larger than 4.40 × 106 kPa is sufficient to estimate wall
stresses with an error smaller than 1%. This value of κ is 10 to 100 times larger than values
used in some previous numerical analyses (Peyraut et al., 2009; Holzapfel et al., 2000).
In comparison to the maximum diameter criterion usually adopted for the aneurysm
potential rupture, the maximum stress in the AAA wall is considered to be a more reliable
indicator (Fillinger et al., 2003). The above results illustrate that the aneurysm eccentricity
could hugely contribute to this stress increase. However, the wall stress being mainly evaluated
numerically, a particular care may be done to include an appropriate numerical, mechanical
and geometrical parameters in order to obtain more realistic estimations. As we observed, from
an axisymmetric to a fully non-symmetric AAA models, the maximum stress could increase
with about 135% (from 702 kPa to 1655 kPa). When the near-incompressibility condition
is not fulfilled the relative error on σ1max varies from 24% to 44%. To obtain convenient
numerical predictions of the aneurysm wall stress, the above underlined errors must be fixed.
Moreover, material models have to be identified on average patient data.
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5.1 Introduction
Ce chapitre concerne l’analyse de l’influence des parame`tres ge´ome´triques (dilatation, ex-
centricite´, e´paisseur de la paroi...) de l’ane´vrisme et du comportement me´canique, isotrope
ou anisotrope, de la paroi arte´rielle sur la de´formation de l’ane´vrisme (de´forme´e, de´forma-
tions principales...), sur la rigidite´ globale de l’ane´vrisme (module de Peterson...) et enfin sur
la distribution spatiale des contraintes (contraintes principales, triaxialite´....). Cette analyse,
dans des conditions statiques, s’appuie sur les re´sultats nume´riques obtenus via des simula-
tions, par e´le´ments finis, pre´sente´es au Chapitre 3. L’action du fluide sur la paroi ane´vrismale
est mode´lise´e par sa pression uniquement. Par suite, la pression systolique moyenne de 120
mmHg est applique´e sur la face interne de l’ane´vrisme.
Le chapitre se divise en deux parties. Dans un premier temps, les effets des parame`tres
ge´ome´triques de l’ane´vrisme et de la prise en compte de l’anisotropie de la paroi arte´rielle
sur la de´formation des ane´vrismes et la distribution des contraintes au sein de la paroi sont
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mis en e´vidence (Sections 5.2, 5.3, 5.4). De telles e´tudes parame´triques sur les ane´vrismes
mode`les avec un mode`le de comportement hypere´lastique anisotrope sont assez re´centes. Au
Chapitre 2, nous avons pre´sente´ les travaux de Rodriguez et al. (2008) et les proble`mes
relatifs a` leurs re´sultats comme la distribution non-syme´trique des contraintes dans des AAA
syme´triques ou bien la gestion de l’incompressibilite´ du mate´riau pre´sente´e au Chapitre 4.
Dans un second temps, le risque de rupture de l’ane´vrisme est analyse´ au regard de diffe´rents
crite`res propose´s dans la litte´rature par Vande Geest et al. (2006c) et Volokh et Vorp (2008)
(Section 5.5).
5.2 Influence de la ge´ome´trie et de l’anisotropie du compor-
tement
5.2.1 Influence de la dilatation
L’e´largissement radial progressif de l’ane´vrisme se mode´lise naturellement par le rapport
de son diame`tre maximal et du diame`tre de l’aorte abdominale saine. Dans cette section, seuls
des mode`les axisyme´triques sont conside´re´s (Fe = 0.00) et l’e´paisseur de la paroi est fixe´e a`
1.5 mm. L’allongement de l’ane´vrisme, ou son aspect fusiforme ou sacculiforme, est aussi
garde´ constant (Fℓ = 2.50). Le comportement de la paroi arte´rielle est suppose´ hypere´lastique
isotrope (mode`le de Raghavan) ou anisotrope (mode`le de Rodriguez)
5.2.1.1 De´forme´e et De´formations principales
De´forme´e de l’ane´vrisme
Les Figures 5.1a-f pre´sentent les de´placements radial (ur) et longitudinal (uz), ainsi que la
de´forme´e de l’ane´vrisme dans les cas isotrope et anisotrope, pour Fr = 1.50 et Fr = 2.75. Pour
les deux mode`les de comportement, le de´placement radial (Figures 5.1a-b) est syme´trique et
le de´placement longitudinal (Figures 5.1c-d) antisyme´trique, par rapport au plan de syme´trie
(O, er, eθ) de l’ane´vrisme. Comme attendu, l’amplitude de ces de´placements augmente avec
la dilatation radiale (Fr) de l’ane´vrisme. Le de´placement radial maximal se situe dans le
plan z = 0 alors que l’amplitude du de´placement longitudinal maximal se situe dans les
re´gions proximale et distale (point B). Le tableau 5.1 re´sume les valeurs maximales de ces
de´placements en fonction de Fr pour les mode`les de comportement isotrope et anisotrope.
Table 5.1: De´placement maximum (mm) radial et longitudinal en fonction de la dilatation radiale de
l’arte`re, pour les mode`les axisyme´triques et Fℓ = 2.50, p = 120 mmHg
Fr 1.00 1.50 2.00 2.75 3.25
ur uz ur uz ur uz ur uz ur uz
Isotrope 0.79 0.00 1.20 0.31 1.69 0.65 2.52 1.23 3.12 1.68
Anisotrope 0.69 0.00 0.94 0.56 1.17 1.14 1.55 1.92 1.83 2.32
Enfin, les Figures 5.1a-d ainsi que le tableau 5.1 mettent clairement en e´vidence l’effet de
l’anisotropie du comportement sur les de´placements. En effet, on peut observer que pour le
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Figure 5.1: De´placements radial (ur, a et b) et longitudinal (uz, c et d) a` la paroi interne et de´forme´e (e et f)
de l’ane´vrisme pour les mode`les de comportement isotrope et anisotrope, Fr = 1.50 et Fr = 2.75 (Fl = 2.50, p
= 120 mmHg) ; la direction radiale de l’ane´vrisme est amplifie´e afin de faciliter la visualisation de la de´forme´e
pour les deux mode`les de comportement. La courbe continue sans marque (R) correspond a` la paroi non
de´forme´e.
mode`le isotrope, les de´placements radiaux sont bien supe´rieurs aux de´placements longitudi-
naux quelle que soit la dilatation Fr. Cette tendance reste vraie pour le mode`le anisotrope
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tant que Fr < 2 ; pour Fr > 2 elle est inverse´e en raison de l’anisotropie du comportement.
En effet, plus l’ane´vrisme est dilate´, sa partie bombe´e est de plus en plus sollicite´e dans la
direction longitudinale par les forces de pression. Ces sollicitations ainsi que le comportement
plus souple du tissu arte´riel dans cette direction (anisotropie) conduisent a` des de´formations
importantes de l’ane´vrisme dans cette direction. Malgre´ ces diffe´rences observe´es au niveau
des composantes ur et uz, les Figures 5.1e-f montrent que les de´forme´es globales sont tre`s
proches. Les principales diffe´rences sont localise´es au centre de la partie ane´vrismale (point
C) et a` la jonction de l’aorte saine et de la partie ane´vrismale (point A).
De´formations principales
En se plac¸ant dans la base des directions principales, on re´duit le tenseur gradient de
transformation F en un tenseur dont la matrice est diagonale. Les e´le´ments diagonaux sont
les e´longations principales (λi; i = 1, 2, 3) qui interviennent dans l’expression des contraintes
et qui sont relie´es aux de´formations principales de Green, Ei = 12(λ2i − 1) comme nous l’avons
vu au § 2.3.2. La Figure 5.2 montre les cartes des de´formations principales Ei pour les mode`les
isotrope et anisotrope, a` un e´tat de dilatation donne´ de l’ane´vrisme (Fr = 2.75) ainsi que la
base principale (e1, e2, e3) associe´e. Le vecteur e1 qui est orthoradial n’est pas repre´sente´.
Pour le mode`le de comportement isotrope (Figure 5.2a), on peut constater que la premie`re
composante (E1) du tenseur des de´formations principales est orthoradiale, la deuxie`me (E2)
est essentiellement longitudinale et la troisie`me (E3) caracte´rise la variation d’e´paisseur du
tissu arte´riel. Sous l’effet de la pression, l’ane´vrisme se dilate, et par conse´quent le tissu arte´riel
s’allonge suivant la direction orthoradiale (E1) et s’amincit suivant la direction (E3) dans les
parties saine et ane´vrismale. Dans la direction longitudinale (E2), le tissu arte´riel s’allonge
uniquement dans la partie ane´vrismale. E1max = 0.156 est situe´ dans les zones de jonction
(point A) entre les parties saine et pathologique de l’arte`re. Dans la direction longitudinale,
E2max = 0.066 est situe´ dans la re´gion ane´vrismale, de part et d’autre de la zone du diame`tre
maximal (point B), alors que E2min = −0.044 situe´ dans la re´gion saine s’explique par le
fait que le de´placement uz = 0 aux deux extre´mite´s de l’aorte saine. L’e´paisseur de la paroi
diminue de 11% dans la re´gion pathologique et de 3% dans la re´gion saine (E3min = −0.11 et
E3max = −0.034).
Pour le mode`le anisotrope (Figure 5.2b), on peut une nouvelle fois constater que la pre-
mie`re composante (E1) du tenseur des de´formations principales est orthoradiale. La deuxie`me
(E2) est essentiellement longitudinale dans la partie ane´vrismale, mais contrairement au mo-
de`le isotrope elle est ”radiale” dans la partie saine et caracte´rise ainsi la variation d’e´paisseur
du tissu arte´riel dans cette zone, et inversement pour la troisie`me composante (E3). Comme
pre´ce´demment, l’analyse de ces figures montre que le tissu arte´riel s’allonge suivant la direction
orthoradiale (E1) dans les parties saine et ane´vrismale. Les de´formations maximale et mini-
male sont de l’ordre de 8.4% et de 5.4%, respectivement. La distribution de E1 dans le mode`le
anisotrope montre un fort gradient a` travers l’e´paisseur de la paroi, notamment dans les zones
de E1max (point B). Au paragraphe 5.2.1.2, nous reviendrons sur les conse´quences de la pre´-
sence de ce gradient dans la paroi. Dans la direction longitudinale, la paroi arte´rielle s’allonge
uniquement dans la partie ane´vrismale (E2max = 0.056 au point C). Par contre, contrairement
au mode`le isotrope, la paroi s’amincit dans la partie ane´vrismale (E3min = −0.11 au point C)
et se dilate dans la partie saine (E2 ≃ 0.02) en raison de l’anisotropie du comportement.
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Figure 5.2: De´formations principales dans l’ane´vrisme (Fr = 2.75, Fl = 2.5, Fe = 0.00, p = 120 mmHg) pour les
mode`les isotrope (a) et anisotrope (b) a` un e´tat de dilatation donne´ de l’ane´vrisme (mode`le S7, tableau 3.1).
(e1, e2, e3) est la base principale associe´e. Le vecteur e1 qui est orthoradial n’est pas repre´sente´. Les points A
- C indiquent des re´gions ge´ographiques de l’ane´vrisme, inde´pendamment du mode`le de comportement.
L’e´volution des de´formations principales maximales E1max, E2max et E3min en fonction de
la dilatation de l’ane´vrisme est illustre´e sur la Figure 5.3. Ces quantite´s sont toutes localise´es
dans la zone pathologique. Cette figure montre que l’e´paisseur de la paroi se re´tre´cit, du
meˆme ordre de grandeur pour les deux mode`les de comportement, avec la dilatation de
l’ane´vrisme (7% pour Fr = 1.00 et 11% pour Fr = 3.25). Comme on pouvait s’y attendre,
compte tenu des conditions aux limites impose´es aux deux extre´mite´s de l’ane´vrisme, la
de´formation longitudinale est quasi nulle dans l’aorte saine, mais atteint 7% (mode`le isotrope,
point B) et 6% (mode`le anisotrope, point C) pour Fr = 3.25. La diffe´rence entre les deux
mode`les de comportement se manifeste surtout dans la direction orthoradiale. Pour le mode`le
anisotrope, la de´formation maximale varie entre 7% (Fr = 1.00) et 9% (Fr = 3.25) au point B
alors que dans le mode`le isotrope elle varie entre 8% (Fr = 1.00) et 16% (Fr = 3.25) au point A.
Bien e´videmment, cette diffe´rence est due a` l’orientation des fibres dans la paroi orthotrope
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Figure 5.3: De´formations principales E1max, E2max et E3min pour les mode`les isotrope et anisotrope, en
fonction de la dilatation radiale des ane´vrismes axisyme´triques. Les points A - C sont indique´s sur la Figure 5.2.
dont les angles (φ et φ′) par rapport a` la direction orthoradiale sont de l’ordre de 5°. Ces
fibres contribuent de manie`re importante au raidissement de la paroi ane´vrismale dans cette
direction. Enfin, il est important de souligner que dans le cas anisotrope, les de´formations
orthoradiales maximales de´duites des simulations nume´riques sont bien supe´rieures a` celles
mesure´es lors des essais biaxiaux de Vande Geest et al. (2006a) qui ont permis l’ajustement
du mode`le de Rodriguez. Ceci montre donc la ne´cessite´ d’identifier expe´rimentalement le
comportement du tissu arte´riel dans une plus large gamme de de´formation afin de valider ces
re´sultats.
5.2.1.2 Contraintes principales
L’objectif de ce paragraphe est d’e´tudier la distribution et l’intensite´ des contraintes
au sein de la paroi arte´rielle en fonction de la dilatation radiale de l’ane´vrisme. Les Fi-
gures 5.4a-b montrent la distribution de la premie`re contrainte principale σ1 pour Fr ={1.00, 1.50, 2.00, 2.75} avec les mode`les de comportement isotrope et anisotrope. D’une
manie`re ge´ne´rale, les directions principales des de´formations sont confondues avec celles des
contraintes principales de Cauchy pour un mate´riau hypere´lastique isotrope. Lorsque le ma-
te´riau est anisotrope, ces directions ne sont pas ne´cessairement les meˆmes. Mais, dans le cas
particulier des ane´vrismes axisyme´triques, les directions principales (e1, e2, e3) des contraintes
sont identiques a` celles des de´formations (Figure 5.4). Le vecteur e1 qui est orthoradial n’est
pas repre´sente´.
Pour le mode`le isotrope, la Figure 5.4a montre que la premie`re contrainte principale (σ1)
est essentiellement orthoradiale et correspond a` une contrainte de traction. La contrainte
maximale σ1max apparait dans les re´gions de jonction (point A) entre les parties saine et
ane´vrismale de l’arte`re ; elle se situe dans la face interne de la paroi. Le gradient de contrainte
a` travers l’e´paisseur de la paroi est assez faible, en comparaison a` celui qu’on observe dans le
mode`le anisotrope (Figure 5.4b) ou` σ1max se limite a` une couche tre`s fine dans la face interne
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Figure 5.4: Distribution spatiale de la contrainte principale en fonction de la dilatation de l’ane´vrisme (Fl = 2.5,
p = 120 mmHg) a : mode`le isotrope, b : mode`le anisotrope. (e1, e2, e3) repre´sente le repe`re des directions
principales des contraintes. Le vecteur e1 qui est orthoradial n’est pas repre´sente´.
de la paroi. Avec la prise en compte de l’anisotropie, la contrainte maximale n’apparait plus
dans la meˆme re´gion que pour le mode`le isotrope, elle se de´cale vers la re´gion du diame`tre
maximal de l’ane´vrisme (point B). Dans les deux cas, σ1max augmente avec la dilatation
radiale de l’ane´vrisme.
Les Figures 5.5a-c pre´sentent les rapports des contraintes σ2/σ1 pour le mode`le isotrope,
ainsi que les rapports σ2/σ1 et σ3/σ1 pour le mode`le anisotrope, en fonction de la dilatation de
l’ane´vrisme. Lorsque le mode`le est isotrope, la contrainte σ2 est essentiellement longitudinale
et est une contrainte de traction. Le rapport σ2/σ1 varie dans ce cas typiquement entre 0
et 1 dans les parties saine et ane´vrismale. La contrainte σ3 non repre´sente´e caracte´rise la
compression de la paroi suivant son e´paisseur, et demeure tre`s faible, infe´rieure a` la pression
systolique applique´e (16 kPa). Lorsque le comportement est anisotrope, de meˆme que pour les
de´formations principales, la contrainte principale σ2 est essentiellement longitudinale dans la
partie ane´vrismale et radiale dans la partie saine, et inversement pour la contrainte σ3. Dans
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Figure 5.5: Rapport des contraintes σ2/σ1 en fonction de la dilatation de l’ane´vrisme, a : mode`le isotrope, b :
mode`le anisotrope, c : σ3/σ1, mode`le anisotrope
la partie ane´vrismale, le rapport σ2/σ1 varie entre 0 et 0.7 (point B) alors que dans la partie
saine le rapport σ3/σ1 est ne´gatif et varie entre -0.05 et et -0.4. Ce dernier rapport montre
qu’avec l’augmentation de la dilatation radiale de l’ane´vrisme, la partie saine de l’arte`re est
soumise a` une compression longitudinale de plus en plus forte, le de´placement longitudinal
e´tant bloque´ aux deux extre´mite´s. Cette compression poussent donc les fibres a` s’orienter
davantage dans la direction orthoradiale (horizontalement) et a` augmenter la raideur de
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la paroi dans cette direction. Ces rapports des contraintes principales dans les diffe´rentes
re´gions de l’ane´vrisme soulignent e´galement l’inte´reˆt des essais biaxiaux de Vande Geest et al.
(2006a) et montrent qu’il semble pre´fe´rable de parfaitement identifier le comportement du
tissu ane´vrismal pour des rapports σ2/σ1 allant de 0 (traction uniaxiale suivant la direction










































Figure 5.6: (a) contrainte principale maximale σ1max et (b) son amplitude (∆σ1 = σ1max,systole −σ1max,diastole)
(p = 72 - 120 mmHg), en fonction de la dilatation radiale Fr de l’ane´vrisme, pour les mode`les de comportement
isotrope et anisotrope. Les valeurs de σ1max de Rodriguez et al. (2008) pour les meˆmes ge´ome´tries et le meˆme
mode`le me´canique sont e´galement reporte´es en guise de comparaison.
L’augmentation de la contrainte orthoradiale avec la dilatation radiale de l’ane´vrisme fait
penser a` la loi de Laplace et donc a` une augmentation du risque de rupture. Pour quantifier
cette augmentation, nous avons pre´sente´ sur la Figure 5.6a la contrainte principale maximale
en fonction de Fr. Dans les deux cas de comportement me´canique, σ1max augmente quasi
line´airement avec la dilatation de l’ane´vrisme. Cette tendance est cohe´rente avec les re´sultats
de Rodriguez et al. (2008), mais nous avons des contraintes maximales 26% plus importantes
que celles obtenues par ces derniers pour les meˆmes mode`les ge´ome´triques et me´canique
(mode`le anisotrope). Cet e´cart s’explique notamment par les proble`mes relatifs a` la gestion
de l’incompressibilite´ du mode`le de comportement me´canique conside´re´, comme nous l’avons
vu au Chapitre 4. En utilisant un mode`le e´lastique line´aire, Vorp et al. (1998) rapportent
aussi une augmentation quasi-line´aire de la contrainte de Von Mises avec la dilatation de
l’ane´vrisme. La contrainte maximale du mode`le anisotrope est plus importante que celle du
mode`le isotrope. Ceci est bien e´videmment lie´ aux valeurs des parame`tres mate´riaux pour
chacun des deux mode`les, qui font que le premier est plus raide que le second notamment
dans la direction orthoradiale (Figure 3.3).
Enfin, la Figure 5.6b pre´sente la variation de ∆σ1 en fonction de la dilatation lorsque
la paroi interne de l’ane´vrisme est soumise a` une pression systolique de 120 mmHg et une
pression diastolique de 72 mmHg. Bien qu’il s’agit d’un calcul statique, ces variations carac-
te´risent en premie`re approche l’amplitude maximale de la sollicitation applique´e de manie`re
pe´riodique au tissu ane´vrismal, sollicitation qui pourrait conduire a` sa rupture par fatigue.
Cette figure montre que ∆σ1 croˆıt avec Fr pour les deux mode`les de comportement me´ca-
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nique, isotrope ou anisotrope. En tenant compte de cette spe´cificite´, nous pouvons en de´duire
que les rapports ∆σ1/σ1max sont de l’ordre de 0.45 et de 0.47 pour le mode`le isotrope et
anisotrope respectivement, quelle que soit la valeur de Fr. Ces valeurs sont sensiblement
supe´rieures a` celle obtenue dans le cas simple d’un cylindre droit au comportement e´las-
tique line´aire. Dans ce cas particulier, en faisant l’hypothe`se de paroi mince, nous avons :
∆σ1/σ1max ≃ ∆p/psyst ≃ 48/120 = 0.4. Ces valeurs sont par ailleurs plus importantes que
celles obtenues par Rissland et al. (2009), duˆ notamment a` la diffe´rence de l’amplitude de
pression, (∆σ1/σ1max ≃ 0.31 − 0.39, ∆p ≃ 41mmHg) avec des ane´vrismes reconstruits a` par-
tir d’images me´dicales et en tenant compte des interactions fluide-structure. La valeur de
∆σ1/σ1max semble donc tre`s peu sensible aux variations ge´ome´triques de l’ane´vrisme et du
comportement me´canique de la paroi arte´riel. De`s lors que la distribution des contraintes
maximales est connue, ces re´sultats montrent que la variation de ∆σ1 peut eˆtre facilement
estime´e.
5.2.1.3 Module de Peterson
Le module de Peterson (Ep) (Eq. 2.6), qui caracte´rise la raideur de la paroi ane´vrismale
(dans son ensemble), est ge´ne´ralement de´duit in vivo de la variation du diame`tre maximal de
l’ane´vrisme au cours d’un cycle cardiaque et de la diffe´rence de pression correspondante. On
se propose ici d’estimer ce coefficient (en statique) pour les deux mode`les de comportement
en fonction de la dilatation de l’ane´vrisme. Ce module exprime´ a` l’aide de la variation du
diame`tre de l’arte`re entre les pics systolique et diastolique s’e´crit :
Ep = ∆P
εr
ou` ∆P = Psystolique−Pdiastolique et εr = (dsystolique−ddiastolique)/(ddiastolique). Les Figures 5.7a-b
illustrent la variation du diame`tre maximal Dmax = 2Rmax (normalise´ par rapport au diame`tre
maximal non de´forme´, D0 = 2Ran, de l’ane´vrisme) en fonction de la pression pour les mode`les
isotrope et anisotrope. Pour une pression donne´e, le diame`tre relatif (Dmax/D0 ou Rmax/Ran)
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Figure 5.7: Variation du diame`tre maximal Dmax = 2Rmax normalise´ par rapport au diame`tre maximal non
de´forme´ de l’ane´vrisme en fonction de la pression, a : mode`le isotrope et b : mode`le anisotrope
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Figure 5.8: Variation du module de Peterson avec la dilatation radiale de l’ane´vrisme
augmente avec la dilatation (Fr) de l’ane´vrisme dans le cas du mode`le isotrope alors qu’une
diminution du meˆme diame`tre relatif est observe´e pour le mode`le anisotrope. Dans la zone
physiologique (typiquement entre 72 et 120 mmHg), les pentes des courbes correspondant
au mode`le isotrope (Figure 5.7a) sont relativement les meˆmes, mais dans le cas du mode`le
anisotrope (Figure 5.7b), on a une le´ge`re augmentation de la pente avec la dilatation. La
Figure 5.8 montre que le module de Peterson dans le cas du mode`le isotrope est constant
quelle que soit la dilatation Fr, alors qu’il augmente sensiblement avec Fr dans le cas du
mode`le anisotrope. Plus pre´cise´ment, le module de Peterson varie entre 260 kPa (Fr = 1.0) et
289 kPa (Fr = 3.25), pour le mode`le isotrope. Dans le cas du mode`le anisotrope, Ep = 1552
kPa pour Fr = 1.00 et 2353 kPa pour Fr = 2.75.
Le module de Peterson obtenu pour le mode`le isotrope est du meˆme ordre de grandeur que
celui mesure´ in vivo sur des ane´vrismes (Ep variant de 251 kPa a` 757 kPa pour La¨nne et al.
(1992), 260 kPa a` 680 kPa pour Long et al. (2005) et de 330 kPa a` 1800 kPa pour van’t Veer
et al. (2008)). Quant au mode`le anisotrope, les valeurs obtenues sont comparables a` la valeur
maximale releve´e par van’t Veer et al. (2008). Comme nous l’avons de´ja` signale´ au § 2.3.1.3, les
donne´es patient de Vande Geest et al. (2006a) sur lesquelles le mode`le anisotrope de Rodriguez
a e´te´ identifie´ correspondent a` celles d’un tissu ane´vrismal tre`s raide, ce qui peut expliquer
les fortes valeurs de Ep de´duites de nos simulations nume´riques. Les diffe´rences observe´es
entre nos re´sultats nume´riques et les mesures effectue´es in vivo peuvent aussi provenir du fait
que (i) notre estimation de Ep est re´alise´e en statique, c’est a` dire sans tenir compte d’effets
viscoe´lastiques potentiels, (ii) de la difficulte´ a` mesurer pre´cise´ment in vivo les variations de
diame`tre de l’ane´vrisme qui peuvent eˆtre tre`s petites (de l’ordre du 1/10 de mm) comme le
montre le tableau 5.2, ou bien (iii) les mesures in vivo ont peut eˆtre e´te´ re´alise´es sur des
ane´vrismes avec thrombus.
Malgre´ ces diffe´rences, nos re´sultats nume´riques laissent sugge´rer que pour des ane´vrismes
axisyme´triques (e´paisseur fixe´e, Fℓ = 2.50), le module de Peterson est insensible a` Fr lorsque
le comportement de la paroi est conside´re´ comme isotrope et croˆıt sensiblement avec Fr dans
le cas anisotrope. Cette dernie`re tendance est oppose´e a` celle observe´e par Long et al. (2005)
a` partir de mesures in vivo. Bien que nos re´sultats ne soient pas directement comparables
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Table 5.2: Amplitude du de´placement radial (entre le diastole et
le systole) pour les ane´vrismes axisyme´triques (Fe = 0.00) et pour
une e´paisseur de 1.5 mm : ∆D(mm) = dsystolique − ddiastolique
Fr 1.00 1.50 2.00 2.75 3.25
Isotrope 0.519 0.723 0.941 1.192 1.545
Anisotrope 0.088 0.110 0.129 0.158 0.180
pour diffe´rentes raisons (forme des ane´vrismes, protocole de mesure. . .), la de´croissance du
Ep observe´e par Long et al. (2005) semble assez difficile a` expliquer. En effet, lorsque Fr
augmente, cela correspond a` un stade plus avance´ de la pathologie. Or, comme le montre
par exemple les re´sultats de La¨nne et al. (1992) ou de Ferruzzi et al. (2011), le tissu arte´riel
devient de plus en plus raide a priori, ce qui laisse sugge´rer que le module de Perterson va
croˆıtre avec Fr. En effet, cette augmentation de raideur due a` la pathologie reviendrait a`
conside´rer sur la Figure 5.8 les valeurs du module de Peterson du mode`le isotrope lorsque Fr
est proche de 1 et les valeurs du mode`le anisotrope pour des valeurs importantes de Fr. Par
ailleurs, comme nous le verrons par la suite, l’influence d’autres parame`tres ge´ome´triques des
ane´vrismes telles que l’excentricite´ (Section 5.3) ou l’e´paisseur de la paroi (section 5.4) ne
permettront pas non plus de justifier la tendance observe´e par Long et al. (2005).
5.2.2 Influence de l’excentricite´
L’excentricite´ de l’ane´vrisme ou sa perte de syme´trie de re´volution se caracte´rise par le
parame`tre ge´ome´trique Fe, 0 ≤ Fe ≤ 1. Afin de mettre en e´vidence l’influence de ce parame`tre,
nous e´tudions la de´forme´e et la distribution des contraintes dans les paragraphes suivants.
5.2.2.1 De´forme´e et de´formations principales
De´forme´e
Les Figures 5.9a-c montrent le de´placement de la paroi ane´vrismale dans le plan de sy-
me´trie de l’ane´vrisme (y = 0) sous l’effet de la pression systolique p = 120 mmHg pour les
mode`les ge´ome´triques Fe = 0.5 et Fe = 1 (Fl = 2.5, Fr = 2.75) et pour les deux comportements
me´caniques conside´re´s. La Figure 5.10 donne e´galement un aperc¸u de la de´forme´e en 3D pour
le mode`le Fe = 1 (Fl = 2.5, Fr = 2.75). Pour ces deux figures, les de´placements sont exprime´s
par rapport a` l’axe de l’aorte saine (O, ez). Ces deux figures montrent bien e´videmment que
l’ane´vrisme ”gonfle” sous l’effet de la pression et que sa de´forme´e est fortement de´pendante du
comportement me´canique de la paroi arte´rielle. En effet, on peut observer par exemple sur les
Figures 5.9a-c que pour un Fe donne´ les de´placements de la paroi arte´rielle dans les parties
ante´rieure (areˆte 1) et poste´rieure (areˆte 2) de l’ane´vrisme sont du meˆme ordre de grandeur
lorsque le comportement du tissu ane´vrismal est isotrope. Ces de´placements augmentent en
ge´ne´ral lorsque Fe augmente. Les de´placements maximaux sont typiquement pour Fe = 1 de
l’ordre de 3 mm suivant ex et de l’ordre de 3.6 mm suivant ez. Par contre lorsque le compor-
tement est anisotrope, on peut observer que les de´placements de la partie poste´rieure sont
tre`s faibles et par conse´quent la de´forme´e de l’ane´vrisme est principalement localise´e dans la
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Figure 5.9: De´placement de la paroi arte´rielle dans le plan de syme´trie y = 0 (a) Comportement isotrope.
Vecteur de´placement. (b) Comportement anisotrope. Vecteur de´placement (c) E´volution des composantes
radiale (ux) et longitudinale (uz) des vecteurs de´placements le long de l’axe z, sur les areˆtes ante´rieure (areˆte
1) et poste´rieure (areˆte 2) de l’ane´vrisme et pour Fe = {0.50, 1.00}, Fr = 2.75, Fl = 2.75, p = 120 mmHg.
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partie ante´rieure. Par ailleurs, les Figures 5.9a-c montrent que lorsque le comportement est
anisotrope les de´placements suivant ex de l’areˆte 2 sont positifs (voir aussi le point G sur
la Figure 5.10b). Cette de´formation, un peu inattendue, re´sulte clairement de l’anisotropie
du comportement me´canique de la paroi arte´rielle. Enfin, de meˆme que pour le cas isotrope,
les de´placements augmentent lorsque Fe augmente. Les de´placements maximaux sont pour
Fe = 1 de l’ordre de 4.2 - 4.5 mm suivant ex et ez. Les valeurs de ces de´placements maximaux
en fonction de Fe pour les deux mode`les de comportement me´canique sont consigne´s dans le
tableau 5.3.
Ces re´sultats montrent clairement que l’anisotropie du comportement me´canique de la
paroi arte´rielle joue un roˆle important sur la de´forme´e de l’ane´vrisme de`s lors que celui-ci
n’est plus syme´trique. Ceci ne sera pas sans conse´quence sur la distribution des contraintes au
sein de la paroi arte´rielle comme nous le verrons par la suite, mais aussi sur l’he´modynamique
via les interactions fluide-structure.
Table 5.3: De´placements maximaux (mm) radial et longitudinal avec l’excentricite´ de l’ane´-
vrisme, pour une dilatation Fr = 2.750
Fe 0.00 0.50 0.75 1.00
ux uz ux uz ux uz ux uz
Isotrope areˆte 1 2.52 1.23 2.76 2.39 2.89 3.00 3.10 3.61
areˆte 2 -2.52 1.23 -2.45 0.39 -2.63 0.14 -3.00 -0.07
Anisotrope areˆte 1 1.55 1.92 2.31 3.21 2.60 3.87 4.22 4.50
areˆte 2 -1.55 1.92 0.72 0.88 0.33 0.56 1.71 0.29
De´formations principales
Les Figures 5.10a-b pre´sentent la distribution spatiale des de´formations principales (E1,
E2, E3) pour le mode`le ge´ome´trique Fr = 2.75, Fe = 1.0 et pour les deux mode`les de compor-
tement me´canique, isotrope et anisotrope. E´tant donne´e la forme ge´ome´trique de l’ane´vrisme,
l’analyse n’est pas aussi simple que dans les mode`les axisyme´triques. Ne´anmoins nous pre´-
sentons ici les principales tendances.
Lorsque le mode`le est isotrope, on peut constater sur la Figure 5.11a que la premie`re
de´formation principale (E1) est essentiellement orthoradiale alors que la seconde (E2) est
principalement longitudinale, la troisie`me (E3) caracte´rise quant a` elle la variation d’e´paisseur
de la paroi. Ces orientations peuvent eˆtre perturbe´es lorsque l’ane´vrisme perd sa syme´trie
axiale notamment dans les zones les plus dilate´es. Dans la direction orthoradiale, E1 varie
de 4% a` 16%, le maximum est localise´ dans la zone de jonction entre les parties ane´vrismale
et saine, au point D. Dans la direction longitudinale, E2 n’exce`de pas 6% dans la partie
ane´vrismale, au niveau du diame`tre maximal dans la re´gion ante´rieure de l’ane´vrisme. Dans
la re´gion poste´rieure, le niveau de de´formation est deux fois plus faible. Une nouvelle fois,
dans la partie saine les de´formations longitudinales sont ne´gatives. Enfin, suivant la troisie`me
direction (E3), on peut observer que lorsque l’ane´vrisme se dilate, la paroi s’amincit au
maximum de 12% (point F) au niveau du sac ane´vrismal.
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Figure 5.10: Distributions des 3 composantes de la matrice du tenseur des de´formations principales pour les
mode`les isotrope (a) et anisotrope (b), Fe = 1.00 et Fr = 2.75 ; et de´forme´e de la paroi arte´rielle (amplifie´e d’un
facteur 2).
Lorsque le comportement est anisotrope, la Figure 5.11b montre que dans ce cas, contrai-
rement au mode`le isotrope, la premie`re de´formation principale (E1) est essentiellement longi-
tudinale dans le sac ane´vrismal et orthoradiale au niveau de l’aorte saine ainsi qu’au niveau
de la partie poste´rieure, et inversement pour la seconde de´formation principale (E2). La troi-
sie`me (E3) caracte´rise principalement la variation d’e´paisseur de la paroi. En tenant compte
de ces orientations, on peut constater, par exemple, que dans la partie ante´rieure du sac ane´-
vrismal, proche du diame`tre maximal, les de´formations longitudinales (E1) sont de l’ordre de
8%, alors que les de´formations orthoradiales sont de l’ordre de 6%, et que l’amincissement
de la paroi arte´rielle est une nouvelle fois proche de 12%. Ces fortes de´formations axiales ob-
serve´es re´sultent du comportement anisotrope (souplesse suivant la direction longidutinale)
et des forces importantes dans la direction longitudinale favorise´es par la forte dilatation de
l’ane´vrisme et son excentricite´. La de´formation principale maximale E1 est localise´e proche
de la jonction entre l’aorte saine et le sac ane´vrismal, la partie post-late´rale de l’ane´vrisme.
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Figure 5.11: Directions principales des de´formations , e1 (bleue) , e2 (rouge). La direction e3 normale aux
deux pre´ce´dentes n’est pas repre´sente´e. (a) mode`le isotrope, (b) mode`le anisotrope
Les Figures 5.10a-b montrent que le comportement me´canique de la paroi arte´rielle joue
un roˆle important sur la distribution spatiale des de´formations au sein de la paroi ane´vris-
male sous l’effet de la pression interne. D’une manie`re ge´ne´rale, l’anisotropie conduit a` des
de´formations longitudinales plus importantes et des de´formations orthoradiales plus faibles
que dans le cas du mode`le isotrope de`s lors que l’excentricite´ est tre`s marque´e.
5.2.2.2 Contraintes principales
La Figure 5.12 pre´sente la distribution de σ1 et du rapport σ2/σ1 pour le mode`le isotrope.
Dans le cas du mode`le isotrope, les directions principales des contraintes sont les meˆmes
que celles des de´formations (Figure 5.13a). Par conse´quent, la Figure 5.12 montre que les
contraintes σ1, σ2 et σ3 sont essentiellement orthoradiale, longitudinale et radiale. Dans la
direction orthoradiale, la paroi arte´rielle est en traction. La contrainte maximale σ1max se
localise dans la zone de jonction aorte saine - aorte ane´vrismale (point D) dans la re´gion
ante´rieure de l’ane´vrisme pour Fe = 0.50 et se de´place vers la re´gion post-late´rale (point D′)
pour Fe = 1.00 (a` la face interne de l’ane´vrisme). L’intensite´ de σ1max diminue le´ge`rement
avec l’augmentation de l’excentricite´ de l’ane´vrisme. La contrainte minimale apparait quant
a` elle dans la partie aorte saine et est du meˆme ordre de grandeur pour les deux mode`les
ge´ome´triques. Le rapport σ2/σ1 est positif dans toute la partie ane´vrismale comme pour les
mode`les ge´ome´triques axisyme´triques, il varie entre 0 et 1, ce maximum caracte´rise un e´tat
de contrainte e´quibiaxiale localise´ dans la zone proche du diame`tre maximal, dans la partie
ante´rieure de l’ane´vrisme. Notons que dans la partie saine, le rapport σ2/σ1 devient ne´gatif car
dans cette zone la contrainte σ2 n’est plus longitudinale mais radiale (donc ne´gative du fait
de la pression qui s’applique a` la paroi). Enfin, la contrainte σ3 non repre´sente´e est ne´gative
(compression) et bien suˆr tre`s faible ( < 16 kPa).
La Figure 5.14 pre´sente la distribution de la contrainte principale σ1 et du rapport des
contraintes principales σ2 et σ1 pour le mode`le anisotrope. Contrairement au mode`le isotrope,
les directions principales des contraintes ne sont pas les meˆmes que celles des de´formations
principales pour Fe ≠ 0. La Figure 5.13b montre que les contraintes σ1, σ2 et σ3 sont essen-
tiellement orthoradiale, longitudinale et radiale. Ne´anmoins, la contrainte σ2 est radiale dans
la partie saine et inversement pour σ3. Pour Fe = 0.5 et Fe = 1.0 , σ1max est localise´e dans la
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Figure 5.12: Distribution de σ1 et de σ2/σ1 en fonction de l’excentricite´ (Fe) de l’ane´vrisme, mode`le isotrope.













Figure 5.13: Directions principales des contraintes : e1 (bleue) , e2 (rouge). La direction e3 normale aux deux
pre´ce´dentes n’est pas repre´sente´e. (a) mode`le isotrope (b) mode`le anisotrope
re´gion post-late´rale de l’ane´vrisme (point D′) contrairement a` ce qu’on a pu observer dans
les mode`les axisyme´triques. Le rapport σ2/σ1 est comme pour le mode`le isotrope positif dans
toute la partie ane´vrismale comme pour les mode`les ge´ome´triques axisyme´triques. Une nou-
velle fois, l’e´tat de contrainte proche du diame`tre maximal, partie ante´rieure, est un e´tat de
contrainte e´quibiaxial. Enfin, de meˆme que pour le mode`le isotrope, le rapport σ2/σ1 devient
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Figure 5.14: Distribution de σ1 et de σ2/σ1 en fonction de l’excentricite´ (Fe) de l’ane´vrisme, mode`le anisotrope
L’intensite´ des contraintes maximales du mode`le anisotrope est plus importante que celle
du mode`le isotrope, pour des raisons que nous avons de´ja` e´voque´es. Par contre, pour une
excentricite´ donne´e, les deux mode`les pre´sentent des distributions de contraintes assez simi-
laires, mis a` part les zones de localisation de σ1max.
La Figure 5.15a pre´sente les variations de σ1max en fonction de l’excentricite´ de l’ane´vrisme
pour un allongement et une dilatation radiale donne´s (Fℓ = 2.50 et Fr = 2.75). Les valeurs
nume´riques de σ1max sont aussi pre´sente´es dans le tableau 5.4. Pour le mode`le isotrope,
σ1max est peu sensible a` la variation de Fe alors que les re´sultats nume´riques de Vorp et al.
(1998) utilisant un mode`le isotrope line´aire et ceux de Scotti et al. (2008) obtenus avec le
mode`le isotrope de Raghavan et Vorp (2000) montrent une augmentation de 46% et de 13%,
respectivement, de σ1max avec l’excentricite´ de l’ane´vrisme. Pour le mode`le anisotrope, σ1max
augmente de fac¸on non-line´aire avec l’excentricite´. L’augmentation est de 59% entre le mode`le
axisyme´trique (Fe = 0.00) et le mode`le non syme´trique (Fe = 1.00). Les re´sultats obtenus par
Rodriguez et al. (2008) montrent, cependant, une augmentation line´aire (Figures 5.15a),
sans doute en raison des proble`mes ”nume´riques” de´ja` e´voque´s. Nos valeurs maximales, de
l’ordre de 1655 kPa, sont comparables a` celles obtenues dans les ane´vrismes reconstruits
par Rissland et al. (2009) ou par Xenos et al. (2010), respectivement, 1555 kPa et 2170 kPa.
Enfin, de la meˆme manie`re que pour les mode`les syme´triques, nous avons estime´ les variations
∆σ1 = σ1max,systole − σ1max,diastole pour ces meˆmes mode`les ge´ome´triques (Figure 5.15b). Les
e´volutions sont similaires a` celles de σ1max et ∆σ1/σ1max varie entre 0.41 et 0.45 dans le
cas isotrope et est de l’ordre de 0.47 dans le cas anisotrope. Ces re´sultats sont du meˆme
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ordre de grandeur que ceux de´duits des simulations sur les ane´vrismes axisyme´triques, et
confirment donc que ce rapport ∆σ1/σ1max est tre`s peu sensible aux variations ge´ome´triques
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Figure 5.15: (a) contrainte principale maximale σ1max et (b) son amplitude (∆σ1 = σ1max,systole−σ1max,diastole)
en fonction de l’excentricite´ Fe de l’ane´vrisme (Fℓ = 2.50 et Fr = 2.75), pour les mode`les de comportement
isotrope et anisotrope. Les valeurs de σ1max de Rodriguez et al. (2008) pour les meˆmes ge´ome´tries et le meˆme
mode`le me´canique sont e´galement reporte´es en guise de comparaison.
Table 5.4: Contrainte principale maximale σ1max(kPa) en fonction de la dilatation et de l’excentricite´ de
l’ane´vrisme, t = 1.50 mm, Fℓ = 2.50. Pour chaque valeur de Fr, la premie`re colonne correspond au mode`le
isotrope et la seconde au mode`le anisotrope
Fr 1.000 1.250 1.500 1.750 2.000 2.375 2.750 3.250
Fe
0.00 144 324 178 397 213 459 247 525 279 581 323 649 363 698 413 751
0.50 - 665 387 868
0.75 - 729 372 1056
1.00 - 844 374 1655
Enfin, la Figure 5.16 montre, dans le cas du mode`le anisotrope uniquement, l’influence de
Fe pour des ane´vrismes pre´sentant soit des rapports d’aspect Fℓ ou de dilatation Fr diffe´rents.
Ces re´sultats montrent, comme attendu, une augmentation de σ1max avec la dilatation (entre
Fr = 1.75 et Fr = 2.75) lorsque Fℓ = 2.5 et quelle que soit l’excentricite´ de l’ane´vrisme. On
peut remarquer que pour un mode`le dissyme´trique (Fe = 1.00), la contrainte maximale est
multiplie´e par 2 lorsqu’on passe de Fr = 1.75 a` Fr = 2.75. Cette figure montre aussi une
diminution de σ1max lorsque l’ane´vrisme est plus fusiforme (entre Fℓ = 2.5 et Fℓ = 4) pour
le meˆme diame`tre maximal Fr = 2.75. L’augmentation de l’allongement de l’ane´vrisme fait
baisser σ1max de 14% pour le mode`le axisyme´trique et de 33% pour le mode`le comple`tement
dissyme´trique .
113
Chapitre 5. Influence de la ge´ome´trie et de l’anisotropie sur la rupture de l’ane´vrisme
2000
1500
Fr = 1.750, Fl = 2.50
Fr = 2.750, Fl = 2.50 












0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
Fe
Figure 5.16: E´volution de σ1max en fonction de l’excentricite´ de l’ane´vrisme pour le mode`le anisotrope aniso-
trope uniquement. Mise en e´vidence de l’influence de Fr et de Fℓ
5.2.2.3 Module de Peterson
Comme pour les ane´vrismes axsyme´triques, nous avons estime´ a` partir de nos simula-
tions nume´riques en statique, le module de Peterson de chacun des ane´vrismes. Ce module
a e´te´ estime´ en prenant en compte la variation du diame`tre maximal CC ′ (Figure 5.9) de
l’ane´vrisme sous une pression diastolique p = 72 mmHg et systolique p = 120 mmHg. La
Figure 5.17 pre´sente les e´volutions de Ep en fonction de l’excentricite´ de l’ane´vrisme, pour
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Figure 5.17: E´volution du module de Peterson en fonction de l’excentricite´ de l’ane´vrisme pour les mode`les
isotrope et anisotrope ;Fr = 2.75, Fl = 2.5
au mode`le isotrope semble eˆtre inde´pendant de la valeur de Fe. Il varie entre 291 kPa (pour
Fe = 0.00) et 300 kPa (pour Fe = 1.00), ce qui repre´sente un e´cart de l’ordre de 3%. Par
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contre, pour le mode`le anisotrope, le module de Peterson Ep croˆıt sensiblement lorsque Fe
augmente : Epmin = 2353 kPa (pour Fe = 0.0) et Epmax = 2753 kPa (pour Fe = 1.00), soit une
augmentation de 17%.
Comme nous l’avons de´ja` e´voque´, le module de Peterson mesure une raideur structurelle
de l’ane´vrisme, Ep est donc une fonction des quatre parame`tres ge´ome´triques de l’ane´vrisme
que nous avons de´ja` de´finis au § 3.2 : la dilatation radiale (Fr), l’excentricite´ (Fe) et l’aspect
(allongement) fusiforme ou sacculiforme (Fℓ), de l’e´paisseur (t), ainsi que du comportement
me´canique de la paroi arte´rielle. Bien que les effets de Fℓ n’aient pas e´te´ e´tudie´s ici, les re´sultats
pre´sente´s a` la Figure 5.17 et a` la Figure 5.8, respectivement, pour les mode`les dissyme´triques
et les mode`les axisyme´triques, montrent que :
– lorsque le comportement du tissu est isotrope, Ep est inde´pendant de Fr et de Fe,
– lorsque le comportement du tissu est anisotrope, Ep augmente de 50% entre Fr = 1.00
et Fr = 2.75 lorsque Fe = 0.0, puis de 17% entre Fe = 0.0 et Fe = 1.00 lorsque Fr = 2.75.
5.2.3 Influence de l’e´paisseur de la paroi arte´rielle
Les analyses effectue´es dans les sections 5.2 et 5.3, ont e´te´ re´alise´es avec une e´pais-
seur de la paroi arte´rielle de 1.50 mm, c’est l’e´paisseur classique utilise´e dans la litte´rature
aussi bien pour les ane´vrismes mode`les que pour les mode`les ge´ome´triques reconstruits (ta-
bleau 3.3). L’objectif de cette section est d’e´tudier l’influence de cette e´paisseur sur d’une
part la contrainte maximale et d’autre part le module de Peterson. L’e´paisseur de la paroi
arte´rielle dans un ane´vrisme re´el n’est pas uniforme et peut varier localement entre 1.0 et
2.0 mm (Thubrikar et al., 2001a) ou de 0.2 a` 3.0 mm (Raghavan et al., 2006), ce qui peut
donner naissance a` des concentrations de contraintes dans les re´gions de faible e´paisseur.
Ces re´gions n’ont malheureusement pas de localisation pre´cise dans l’ane´vrisme (Thubrikar
et al., 2001a,b; Raghavan et al., 2006), c’est pourquoi nous ferons varier l’e´paisseur mais de
manie`re uniforme. Pour cela des simulations ont e´te´ mises en œuvre pour diffe´rentes e´pais-
seurs de la paroi arte´rielle : t = {1.00, 1.25, 1.50, 1.75, 2.00}, en conside´rant les mode`les
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Figure 5.18: E´volution de σ1max en fonction de l’e´paisseur de la paroi arte´rielle pour diffe´rentes excentricite´s
de l’ane´vrisme, (a) mode`le isotrope, (b) mode`le anisotrope
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Table 5.5: Contrainte principale maximale σ1max(kPa) en fonction de l’e´paisseur de la paroi t, pour
Fr = 2.750, Fℓ = 2.500 et diffe´rentes excentricite´s Fe. Pour chaque e´paisseur (t), la premie`re colonne
correspond au mode`le isotrope et la seconde au mode`le anisotrope
t(mm)
1.00 1.25 1.50 1.75 2.00
Fe
0.00 549 822 - 750 363 683 - 659 270 629
0.50 585 1020 - 942 386 868 - 837 290 798
0.75 565 1213 - 1123 369 1056 - 1002 282 954
1.00 545 1916 - 1777 373 1655 - 1545 294 1447
fonction de l’e´paisseur t pour les mode`les ge´ome´triques suivants : Fr = 2.75, Fℓ = 2.5 et Fe =
0.00, 0.50, 0.75 et 1.00. Les valeurs de σ1max sont aussi re´pertorie´es dans le tableau 5.5. Ces
figures, ainsi que le tableau montrent que lorsque le comportement est isotrope, l’excentricite´
a` peu d’influence sur l’e´volution de σ1max et que l’e´volution de cette contrainte en fonction
de l’e´paisseur suit assez fide`lement la loi de Laplace, i.e. σ1max(nt) = 1nσ1max(t). A contra-
rio, lorsque le mode`le est anisotrope, l’excentricite´ joue un roˆle important sur la valeur de
la contrainte maximale qui dans ce cas de´croˆıt presque line´airement lorsque l’e´paisseur aug-
mente. Lorsqu’on passe d’une e´paisseur t a` 2t, la contrainte maximale diminue typiquement
de 23%, 22%, 21% et 24% pour une excentricite´ Fe = 0.00, 0.50, 0.75 et 1.00, respectivement.
Le tableau 5.6 pre´sente le module de Peterson en fonction de l’e´paisseur de la paroi,
de la dilatation et de l’excentricite´ de l’ane´vrisme. Les effets de ces derniers parame`tres
ont e´te´ discute´s au § 5.2.1.3 et au § 5.2.2.3. Pour le mode`le isotrope, nous avons vu que
le module de Peterson est inde´pendant des parame`tres ge´ome´triques conside´re´s, mais que
Ep augmente le´ge`rement avec la dilatation ou l’excentricite´ de l’ane´vrisme pour le mode`le
anisotrope. Les re´sultats pre´sente´s ici montrent que Ep ne de´pend pas de l’e´paisseur de la
paroi arte´rielle lorsque le mode`le est isotrope, par contre, on peut observer une tre`s faible
diminution dans le mode`le anisotrope. Entre une e´paisseur de 1.00 mm et une e´paisseur de
2.00 mm, le module de Peterson baisse tre`s sensiblement, de 6% environ. Une nouvelle fois,
ces re´sultats ne permettent pas d’expliquer la de´croissance de Ep observe´e par Long et al.
(2005) lorsque le diame`tre de l’ane´vrisme augmente.
Table 5.6: Module de Peterson Ep(kPa) en fonction de l’e´paisseur de la paroi t, de la dilatation Fr et de
l’excentricite´ Fe de l’ane´vrisme. Pour chaque dilatation, la premie`re colonne correspond au mode`le isotrope
et la seconde au mode`le anisotrope
t (mm) 1.00 1.50 2.00
Fr 2.750 1.000 1.500 2.000 2.750 3.250 2.750
Fe
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5.2.4 Synthe`se
L’ensemble des simulations nume´riques re´alise´es sur des ane´vrismes mode`les ont permis de
mettre en e´vidence l’importance des parame`tres ge´ome´triques de l’ane´vrisme et du comporte-
ment me´canique de la paroi arte´rielle sur la de´forme´e, la distribution spatiale des de´formations
et des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale, ainsi que sur le module de Peterson.
De´forme´e
Les re´sultats pre´sente´s ont montre´ que quel que soit le mode`le de comportement me´-
canique, l’expansion des ane´vrismes sous l’effet de la pression systolique augmente avec la
dilatation Fr (Fe et Fℓ fixe´s) et l’excentricite´ Fe (Fr et Fℓ fixe´s). Par ailleurs nous avons pu
observer que :
– lorsque le comportement est isotrope, l’expansion des ane´vrismes sous l’effet de la pres-
sion est essentiellement radiale (ur ≳ uz,∀Fr) lorsque l’ane´vrisme est axisyme´trique
(Fe = 0). Pour Fe > 0, la de´forme´e devient bien e´videmment tre`s dissyme´trique : dans
la partie ante´rieure de l’ane´vrisme ur ≈ uz,∀Fe alors que dans la partie poste´rieure
uz ≈ 0,∀Fe ;
– lorsque le comportement est anisotrope, l’expansion des ane´vrismes est aussi essentielle-
ment radiale tant que Fr < 2 et Fe = 0. De`s que le diame`tre maximal devient important
(Fr > 2) et que l’excentricite´ est tre`s marque´e, les forces de pression qui s’appliquent a`
la paroi interne du sac ane´vrismal (partie ante´rieure) conduisent a` une expansion plus
importante de celui-ci dans le sens longitudinal que diame´tral (uz ≳ ur). Ceci s’explique
aussi en raison des diffe´rences de raideur du tissu ane´vrismal dans ces deux directions.
De´formations principales
Les de´formations principales de la paroi ane´vrismale sont a` l’image des de´forme´es ci-
dessus. En effet, ces de´formations augmentent ge´ne´ralement avec Fr (Fe et Fℓ fixe´s) et Fe (Fr
et Fℓ fixe´s). Les re´sultats ont aussi montre´ que pour les diffe´rents mode`les ge´ome´triques consi-
de´re´s, la distribution spatiale des de´formations (notamment la localisation des maximums)
de´pend fortement du comportement me´canique de la paroi arte´rielle. Par ailleurs, nous avons
pu noter que :
– lorsque le comportement est isotrope, les de´formations principales qui sont essentielle-
ment orthoradiale, longitudinale et suivant l’e´paisseur de la paroi dans la partie ane´-
vrismale sont infe´rieures a` 16%, 8%, 11%, respectivement, quelles que soient les valeurs
de Fr ou de Fe conside´re´es.
– lorsque le comportement est anisotrope, les de´formations principales sont aussi essen-
tiellement orthoradiale, longitudinale et suivant l’e´paisseur de la paroi dans la partie
ane´vrismale. Ne´anmoins, a` l’inverse du cas isotrope, de`s lors que Fr > 2 et Fe ≠ 0, les
de´formations longitudinales peuvent atteindre 13%, alors que les de´formations ortho-
radiales demeurent infe´rieures a` 6.5%. Les variations d’e´paisseur sont quant a` elles du
meˆme ordre de grandeur (≈ 11%). Enfin, l’ensemble de ces re´sultats montrent que les
niveaux de de´formation de la paroi ane´vrismale sont, dans le cas anisotrope, bien supe´-
rieurs a` ceux explore´s expe´rimentalement par Vande Geest et al. (2006a) lors des essais
biaxiaux. Des essais dans une plus large gamme sont donc ne´cessaires pour e´viter toute
extrapolation.
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Contraintes principales
En ce qui concerne les contraintes principales, de meˆme que les de´formations, nos simu-
lations ont permis de montrer pour les diffe´rents mode`les ge´ome´triques conside´re´s, que la
distribution spatiale des contraintes (notamment la localisation des maximums) mais aussi
leur intensite´ de´pendent fortement du comportement me´canique de la paroi arte´rielle. No-
tamment, nous avons pu observer que :
– lorsque le comportement est isotrope, les deux premie`res contraintes principales sont
essentiellement orthoradiale et longitudinale dans le sac ane´vrismal, et que la troisie`me
(suivant l’e´paisseur) est tre`s faible (< 16 kPa). La contrainte principale maximale σ1max
initialement localise´e a` la jonction de l’aorte saine et de la partie ane´vrismale lorsque
Fe = 0 se de´place vers la partie post-late´rale pour Fe = 1. Par ailleurs, nos re´sultats
montrent que la valeur de σ1max croˆıt line´airement avec Fr (de 144 kPa pour Fr = 1 a`
413 kPa pour Fr = 3.25), semble inde´pendante de la valeur de Fe et que sa variation en
fonction de l’e´paisseur t de la paroi ane´vrismale suit assez fide`lement la loi de Laplace.
– lorsque le comportement est anisotrope, les deux premie`res contraintes principales sont
aussi essentiellement orthoradiale et longitudinale dans le sac ane´vrismal, et que la
troisie`me (suivant l’e´paisseur) est ne´gligeable (< 16 kPa). Contrairement au cas iso-
trope, σ1max est localise´e proche du diame`tre maximal lorsque Fe = 0 et se de´place aussi
vers la partie post-late´rale lorsque Fe = 1. Enfin, si σ1max croˆıt line´airement avec Fr
(Fe = 0, Fℓ fixe´) (de 324 kPa pour Fr = 1 a` 751 kPa pour Fr = 3.25), cette contrainte
croˆıt aussi de manie`re non-line´aire lorsque Fe augmente (de 698 kPa a` 1655 kPa, pour
0 ⩽ Fe ⩽ 1, Fr = 2.75, Fℓ = 2.5). Cette augmentation de plus de 57% diminue de`s lors que
Fℓ augmente ; σ1max diminue aussi line´airement en fonction de l’e´paisseur de la paroi
arte´rielle.
Par ailleurs, l’ensemble des re´sultats obtenus ont montre´ que, quel que soit le comportement
me´canique conside´re´, et quels que soient les parame`tres ge´ome´triques des ane´vrismes :
– les variations maximales des contraintes au sein de la paroi arte´rielle en statique, dues
a` une variation de pression entre ses valeurs systolique et diastolique, peuvent eˆtre
estime´es a` ∆σ1 ≃ 0.40 − 0.47 σ1max.
– les rapports des deux premie`res contraintes principales (longitudinale/orthoradiale) va-
rient essentiellement entre 0 et 1 dans le sac ane´vrismal.
Module de Peterson
Les simulations re´alise´es ont permis d’estimer en statique le module de Peterson (Ep). Les
re´sulats obtenus ont mis en e´vidence que :
– quels que soient les parame`tres ge´ome´triques des ane´vrismes, le module de Peterson est
quasi constant (de l’ordre de 300 kPa) pour le mode`le de comportement isotrope ;
– lorsque le comportement est anisotrope, le module de Peterson croˆıt sensiblement quand
Fr et Fe augmentent. Il varie typiquement entre 1552 kPa pour Fe = 0, Fr = 1 et 2753
kPa pour Fe = 1, Fr = 2.75.
Bien que tre`s diffe´rentes, ces valeurs sont du meˆme ordre de grandeur que celles mesure´es in
vivo.
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5.3 Pre´diction de la rupture des ane´vrismes
Afin de pre´dire la rupture des ane´vrismes, les re´sultats des simulations pre´ce´dentes, et
principalement l’amplitude des contraintes, doivent eˆtre compare´s a` la re´sistance a` la rupture
du tissu ane´vrismal. Comme nous l’avons vu au Chapitre 2, a` notre connaissance les seuls
re´sultats expe´rimentaux qui ont permis de quantifier cette re´sistance admissible sont ceux de
Raghavan et al. (1996). Sur l’ensemble de la population d’ane´vrismes e´tudie´s, Raghavan et al.
(1996) ont identifie´ les re´sistances a` la rupture suivantes : Rul=864 kPa ± 102 (45 patients)
dans le sens longitudinal et Ruc=1019 kPa ± 160 (16 patients) dans le sens circonfe´rentiel.
Par ailleurs, Vande Geest et al. (2006c) ont introduit via une e´tude statistique, l’expression
suivante de la re´sistance a` la rupture :
Ru = 71.9 − 37.9 × (δILT1/2 − 0.81) − 15.6 × (d/d0 − 2.46) − 21.3 ×Hst + 19.3 × Sex (5.1)
Cette expression de Ru ne distingue pas la direction de sollicitation. Ru est en N/cm
2, δILT en
cm, Hst = 1/2 si le patient a un ante´ce´dent familial, sinon −1/2, Sex = 1/2 pour un homme et
−1/2 pour une femme, enfin le mode`le a e´te´ construit pour 1.06 ≤ d/d0 ≤ 3.9 et 0 ≤ δILT ≤ 3.6.
Ces re´sultats sont maintenant utilise´s afin d’analyser la rupture potentielle de nos ane´-
vrismes en comparant diffe´rents crite`res (contrainte et e´nergie maximales admissibles), lorsque
le comportement de la paroi arte´rielle est suppose´ hypere´lastique isotrope ou anisotrope.
5.3.1 Comportement hypere´lastique isotrope
Lorsque le comportement est isotrope, la transition du mate´riau entre son comportement
e´lastique et sa rupture peut eˆtre repre´sente´e par diffe´rents crite`res, dont les plus classiques
sont :
– le crite`re de la contrainte normale maximale souvent utilise´ pour de´crire la rupture de
mate´riau fragile, ce crite`re s’e´crit :
sup(∣(σ ⋅ n) ⋅ n∣) = sup(σi) = σ1 < Ru (5.2)
– le crite`re de Tresca, dans lequel le seuil de transition est lie´ a` la contrainte tangentielle
maximale (cisaillement), s’e´crit :
2 sup(∣(τ (n)∣) = sup(σi − σj) < Ru (i ≠ j) (5.3)
– le crite`re de Von Mises, dans ce cas le seuil de transition est lie´ a` l’e´nergie e´lastique de
cisaillement, s’e´crit :
σeq < Ru (5.4)
ou` σeq est la contrainte e´quivalente de Von Mises.
– dans le cas d’un mate´riau hype´relastique, nous proposons un crite`re e´nerge´tique en
s’appuyant sur la densite´ d’e´nergie de de´formation, comme le sugge`rent les travaux de
Volokh et Vorp (2008), ce crite`re peut s’e´crire :
W <Wu (5.5)
ou` Wu est la densite´ d’e´nergie de de´formation a` la rupture du mate´riau identifie´ lors
d’un essai de traction uniaxiale, par exemple, etW est la densite´ d’e´nergie du mate´riau,
comme celle de Raghavan.
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Figure 5.19: Mode`le de comportement isotrope. Comparaison des diffe´rents crite`res de rupture aux valeurs
des couples (σ1max, σ2) releve´s au sein des diffe´rents mode`les ge´ome´triques d’ane´vrismes. Mode`les ge´ome´triques
I1 : Fr = {1.00, 1.25, 1.50, 1.75, 2.00, 2.375, 2.75, 3.25}, Fe = 0, Fℓ = 2.5, t = 1.5 mm ; Mode`les ge´ome´triques
I2 : Fr = 2.75, Fe = {0.00, 0.50, 0.75, 1.00}, Fℓ = 2.5, t = 1.5 mm ; Mode`le ge´ome´trique I3 : Fr = 2.75, Fe = 1.00,
Fℓ = 2.5, t = 1.0 mm
Lorsque le comportement me´canique est isotrope, nous avons vu que σ1 > σ2 >> σ3. E´tant
donne´e que σ3 est ne´gligeable devant les deux autres contraintes principales, l’analyse peut
par exemple s’effectuer dans le plan (σ1, σ2). Sur la Figure 5.19 :
– nous avons reporte´ les valeurs des couples (σ1max, σ2) issus de nos simulations nume´-
riques pour les principaux mode`les d’ane´vrismes e´tudie´s ;
– d’autre part, nous avons aussi trace´ les diffe´rents crite`res de rupture ci-dessus (sauf Von
Mises). E´tant donne´ que σ1max est essentiellement orthoradiale, nous avons pris pour
Ru la re´sistance moyenne a` la rupture Ruc = 1019 kPa identifie´e par Raghavan et al.
(1996) sur 16 patients. Sur la Figure 5.19, le crite`re de la contrainte normale maximale
est symbolise´ par la droite verticale σ1 = Ruc, le crite`re de Tresca est repre´sente´ par
les deux droites σ1 = Ruc et σ2 = Ruc. Pour le crite`re e´nerge´tique, la simulation d’un
essai de traction avec le mode`le de Raghavan a permis d’identifier une e´nergie limite
moyenne Wu = 69.2 kJ/m3, lorsque σ = Ruc. Le crite`re de rupture a ensuite e´te´ trace´
en re´alisant plusieurs simulations en sollicitations biaxiales.
On peut observer sur cette figure que d’une part le crite`re e´nerge´tique est le plus restrictif et
que d’autre part quel que soit le crite`re, les contraintes au sein des ane´vrismes e´tudie´s sont
beaucoup trop faibles pour conduire a` leur rupture. On peut aussi remarquer que le point
le plus proche de la surface de rupture correspond au mode`le ge´ome´trique I3, c’est a` dire
Fr = 2.75, Fe = 1.00, Fℓ = 2.5 et surtout avec une e´paisseur tre`s faible : t = 1.0 mm.
Afin de tracer ces diffe´rents crite`res, nous aurions pu aussi utiliser la valeur de Ru propose´e
par Vande Geest et al. (2006c). Ne´anmoins sa mise en œuvre n’est pas aussi simple, car selon
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l’expression (5.1), cette re´sistance de´pend de diffe´rents parame`tres mais surtout du diame`tre
de l’ane´vrisme en un point donne´. A titre d’exemple, nous reprenons ici l’exemple donne´ au
paragraphe 2.5.3 : nous supposons un patient (Sex = 1/2) sans ante´ce´dent familial (Hst = −1/2)
et dont l’ane´vrisme ne contient pas de thrombus. La Figure 5.20 montre l’e´volution de la
re´sistance Ru au sein de l’ane´vrisme tel que Fr = 2.75, Fe = 1.00, Fℓ = 2.5 et t = 1.5 mm
(dilatation importante, excentricite´ maximale). Cette figure, montre qu’avec les hypothe`ses
ci-dessus, la re´sistance Ru propose´e par Vande Geest et al. (2006c) varie entre 1160 kPa dans
le sac ane´vrismal (diame`tre maximum) et 1457 kPa dans l’aorte saine (diame`tre minimal). Ces
valeurs qui correspondent au cas le plus de´favorable (Fr = 2.75) sont supe´rieures a` Ruc=1019
kPa utilise´e pre´ce´demment. Par conse´quent, l’utilisation de ce crite`re conduit aux meˆmes
conclusions que pre´ce´demment quant a` la rupture des ane´vrismes. La Figure 5.21a montre
a` titre d’exemple l’Indice de Rupture Potentielle RPI = σ1/Ru de´fini par Vande Geest et al.
(2006c) pour trois mode`les d’ane´vrismes avec Fr = 2.75 et trois niveaux d’excentricite´. On









Figure 5.20: Mode`le ge´ome´trique Fr = 2.75, Fe = 1.00, Fℓ = 2.5 et t = 1.5 mm. Evolution de la re´sistance Ru
propose´e par Vande Geest et al. (2006c)
5.3.2 Comportement hypere´lastique anisotrope
Pour les mate´riaux anisotropes, les crite`res classiques en me´canique des mate´riaux sont par
exemple les crite`res de Hill ou de Tsai. L’identification de ces crite`res requiert la connaissance
des limites a` la rupture en traction dans les trois directions principales d’anisotropie mais aussi
celles en cisaillement. En l’absence de telles informations pour les tissus arte´riels, la mise en
œuvre est assez de´licate.
Afin d’e´valuer ne´anmoins le risque potentiel de rupture des ane´vrismes lorsque le com-
portement est anisotrope nous proposons ici :
– en premie`re approche d’appliquer simplement le crite`re propose´ par Vande Geest et al.
(2006c) en calculant l’Indice de Rupture Potentielle RPI = σ1/Ru. Ceci sous-entend en
fait que bien que le comportement me´canique du mate´riau soit hypere´lastique aniso-
trope, le crite`re de rupture associe´ est conside´re´ comme isotrope. Avec cette hypothe`se
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Figure 5.21: Indice de rupture potentielle RPI = σ1/Ru de´fini par Vande Geest et al. (2006c) pour trois
mode`les d’anvrismes : Fr = 2.75, Fe = 0.00,0.5,1.00;, Fℓ = 2.5 et t = 1.5 mm. (a) mode`le de comportement
isotrope. (b) mode`le de comportement anisotrope.
tre`s grossie`re, nous avons de´termine´, comme pour le mode`le isotrope, le RPI des trois
mode`les d’ane´vrismes avec Fr = 2.75 et diffe´rents niveaux d’excentricite´ (Fe = 0,0.5,1).
La Figure 5.21b montre cette fois-ci que l’application de ce crite`re indique la rupture
potentielle de l’ane´vrisme le plus excentre´ (Fe = 1) uniquement. Pour les autres va-
leurs de Fe, l’indice RPI demeure infe´rieur a` 0.8. L’application de ce crite`re a` tous les
ane´vrismes axisyme´triques e´tudie´s dans ce chapitre conduit aussi a` des valeurs de RPI
infe´rieures.
– dans un second temps, de comparer les couples (σ1max, σ2) issus de nos simulations nu-
me´riques pour les principaux mode`les d’ane´vrismes e´tudie´s aux re´sistances a` la rupture
orthoradiale (circonfe´rentielle) Ruc = 1019 kPa et longitudinale Rul=864 kPa identi-
fie´es par Raghavan et al. (1996) afin de mieux prendre en compte l’anisotropie. Cette
comparaison est a priori licite dans le plan (σ1, σ2) tant que le repe`re des contraintes
principales (e1, e2) en un point donne´ de l’ane´vrisme est confondu avec les directions
privile´gie´es d’anisotropie du mate´riau (T1, T2). Ceci est par exemple le cas dans les
ane´vrismes axisyme´triques, puisque nous avons vu que la premie`re direction principale
est orthoradiale et la seconde longitudinale. Par contre de`s lors que ces deux repe`res
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ne sont plus confondus, comme c’est le cas pour les ane´vrismes non syme´triques, cette
comparaison n’est pas possible ou errone´e. La Figure 5.22 pre´sente la comparaison des
couples (σ1max, σ2) issus de nos simulations nume´riques pour les mode`les d’ane´vrismes
syme´triques e´tudie´s aux re´sistances a` la rupture orthoradiale Ruc et Rul. Sur cette figure
nous avons aussi reporte´ les valeurs pour les mode`les non-syme´triques a` titre indicatif.
Cette figure montre que :
– les niveaux de contrainte dans la paroi ane´vrismale sont bien supe´rieurs que dans le
cas du mode`le isotrope ;
– les contraintes σ2 sont du meˆme ordre de grandeur que les σ1max pour les mode`les
syme´triques ;
– l’application du crite`re ci-dessus ne pre´dit la rupture d’aucun des ane´vrismes syme´-
triques, meˆme le plus dilate´ (Fr = 3.25, point b2). Ce re´sultat est cohe´rent avec celui
obtenu avec le crite`re de Vande Geest et al. (2006c) pre´ce´dent ;
– pour les mode`les non syme´triques, lorsque Fe augmente, la contrainte σ1max croˆıt
alors que la contrainte σ2 semble se stabiliser. Comme nous l’avons mentionne´, le
crite`re ci-dessus n’est pas directement applicable dans ce cas, mais ce graphique
laisse ne´anmoins sugge´rer la rupture probable des ane´vrismes fortement dilate´s et
pre´sentant une forte excentricite´.
– de de´finir un crite`re anisotrope e´nerge´tique assimilable a` celui propose´ par Volokh et
Vorp (2008), mais sans tenir compte de l’adoucissement du mate´riau. De la meˆme
manie`re que pour le cas isotrope, ce crite`re s’e´crit :
W <W u (5.6)
ou` W est cette fois-ci la densite´ d’e´nergie de de´formation de Rodriguez et al, et Wu
est l’e´nergie de cisaillement a` la rupture du mate´riau. Comme pour le cas isotrope, la
simulation d’un essai de traction avec le mode`le de Rodriguez a permis d’identifier :
Wu = 6.74 kJ/m3, lorsque la contrainte de traction σ = Ruc. Le crite`re de rupture peut
ensuite eˆtre trace´ dans le plan (σ1, σ2) en re´alisant plusieurs simulations en sollicitations
biaxiales (Figure 5.22). On peut remarquer sur cette figure, que bien que le crite`re ait
e´te´ ajuste´ uniquement via un essai de traction suivant la direction orthoradiale, la
forme de W propose´e par Rodriguez permet de retrouver la re´sistance a` la rupture
Rul dans la direction longitudinale. De meˆme que pre´ce´demment, seuls les re´sultats
issus des ane´vrismes axisyme´triques peuvent eˆtre compare´s dans cet espace avec le
crite`re ainsi repre´sente´. On constate une nouvelle fois que ce crite`re ne pre´dit la rupture
d’aucun des ane´vrismes axisyme´triques. Par contre contrairement au cas pre´ce´dent,
celui-ci est facilement applicable aux ane´vrismes non-syme´triques. Il suffit pour chacun
des mode`les ge´ome´triques, de comparer en tout point de l’ane´vrisme W a` W u. La
Figure 5.23 pre´sente, par exemple, le rapport W /Wu pour trois mode`les d’ane´vrismes
(A2) avec Fr = 2.75, Fℓ = 2.5 et trois niveaux d’excentricite´. L’application de ce crite`re
pre´dit la rupture de l’ane´vrisme le plus excentre´ dans ce cas. Dans le tableau 5.7, nous
avons reporte´ les valeurs maximales du rapport W /Wu pour les diffe´rents mode`les
d’ane´vrismes. On peut constater que :
– l’application de ce crite`re ne pre´dit pas la rupture de tous les ane´vrismes dont Fr =
2.75 (mode`les A3-A5) bien que leur diame`tre maximal soit supe´rieur a` 5 cm. Ceci
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Figure 5.22: Mode`le de comportement anisotrope. Comparaison des diffe´rents crite`res de rupture aux valeurs
des couples (σ1max, σ2) pour les diffe´rents mode`les ge´ome´triques d’ane´vrismes. Mode`les ge´ome´triques A1 :
Fr = {1.00, 1.25, 1.50, 1.75, 2.00, 2.375, 2.75, 3.25}, Fe = 0, Fℓ = 2.5, t = 1.5 mm ; Mode`les ge´ome´triques
A2-A4 : Fr = 2.75, Fe = {0.00, 0.50, 0.75, 1.00}, Fℓ = 2.5, t = 1.5, 1 et 2 mm ; Mode`le ge´ome´triques A5 :
Fr = 2.75, Fe = {0.00, 0.50, 0.75, 1.00}, Fℓ = 4, t = 1.5 mm
confirme donc la limite des crite`res uniquement morphologiques ,
– le risque de rupture est accru si l’ane´vrisme pre´sente un diame`tre maximal important,
une forte excentricite´ et une paroi tre`s fine, et a contrario que ce risque diminue si
l’ane´vrisme est tre`s fusiforme. Ces tendances sont en accord avec les e´volutions de
σ1max en fonction des diffe´rents parame`tres ge´ome´triques de l’ane´vrisme.
5.4 Conclusion
Une analyse statique par e´le´ments finis a e´te´ effectue´e sur des ane´vrismes mode`les avec une
paroi arte´rielle hypere´lastique isotrope et anisotrope. Cette analyse nous a permis notamment
de souligner les influences des parame`tres ge´ome´triques de l’ane´vrisme et du comportement
me´canique de la paroi arte´rielle (isotrope, ou anisotrope) sur la de´forme´e de l’ane´vrisme, la
distribution spatiale des de´formations et des contraintes au sein de la paroi arte´rielle, ainsi
que sur la raideur globale de l’ane´vrisme mesure´e via le module de Peterson (Ep).
Les re´sultats pre´sente´s dans ce chapitre mettent clairement en e´vidence que la prise en
compte de l’anisotropie du comportement me´canique du tissu ane´vrismal n’est pas sans conse´-
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Figure 5.23: Mode`le de comportement anisotrope, repre´sentation du ratio : W /Wu pour diffe´rents mode`les
ge´ome´triques d’ane´vrismes. Mode`les A2 : Fr = 2.75, Fe = {0.00, 0.50, 1.00}, Fℓ = 2.5, t = 1.5 mm
Table 5.7: Valeurs maximales du rapportW /Wu pour diffe´rentes ge´ome´tries d’ane´vrisme. Le risque de rupture
existe de`s lors que ce rapport est supe´rieur ou e´gal a` 1.
Mode`les A3 A5 A2 A6 A4
Fr 2.75 2.75 2.75 1.75 2.75
Fℓ 2.50 4.00 2.50 2.50 2.50
t (mm) 1.00 1.50 1.50 1.50 2.00
Fe
0.00 0.90 0.61 0.78 0.55 0.70
0.50 1.15 0.70 0.99 0.70 0.88
0.75 1.25 0.76 1.06 0.75 0.97
1.00 1.79 0.99 1.38 0.84 1.25
quence sur la distribution des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale (intensite´ et loca-
lisation de la zone critique) et par conse´quent sur la pre´diction de la rupture potentielle des
ane´vrismes. En effet, dans la dernie`re partie de ce chapitre, le risque de rupture potentielle
des ane´vrismes conside´re´s dans cette e´tude a e´te´ e´value´ via diffe´rents crite`res, en contrainte
ou en e´nergie, e´tablis en s’appuyant sur les donne´es expe´rimentales de Raghavan et al. (1996)
ou l’expression de la re´sistance a` la rupture propose´e par Vande Geest et al. (2006c). Cette
e´tude montre que :
– lorsque le comportement est hypere´lastique isotrope, l’application des diffe´rents crite`res
conduisent aux meˆmes conclusions, a` savoir la non-rupture des ane´vrismes e´tudie´s,
– lorsque le comportement est hypere´lastique anisotrope, l’utilisation d’un crite`re de rup-
ture base´ sur la densite´ d’e´nergie de de´formation facilite l’analyse de`s lors que le repe`re
des contraintes principales n’est pas confondu avec les directions privile´gie´es d’aniso-
tropie du mate´riau, comme dans les ane´vrismes non-syme´triques. L’application de ce
crite`re a confirme´ les limites des crite`res morphologiques, comme celui du diame`tre
maximal supe´rieur a` 5 cm, pour pre´dire la rupture des ane´vrismes. Les re´sultats ob-
tenus montrent cependant que ce risque augmente si l’ane´vrisme pre´sente un diame`tre
maximal important associe´ a` une forte excentricite´ et une paroi tre`s fine, et a contra-
rio que ce risque diminue si l’ane´vrisme est tre`s fusiforme. Il semble toutefois difficile
125
Chapitre 5. Influence de la ge´ome´trie et de l’anisotropie sur la rupture de l’ane´vrisme
d’aller plus loin et de proposer des limites pre´cises pour chacun de ces parame`tres
ge´ome´triques.
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Dans cette partie, des analyses statiques par e´le´ments finis ont e´te´ re´alise´es sur des ane´-
vrismes mode`les afin de caracte´riser l’influence d’une part de leur ge´ome´trie (dilatation, ex-
centricite´, aspect fusiforme ou sacculiforme, e´paisseur de la paroi arte´rielle) et d’autre part
du comportement me´canique de la paroi ane´vrismale (hypere´lastique isotrope ou anisotrope),
sur la de´formation de l’ane´vrisme et la distribution spatiale des contraintes au sein de la
paroi, i.e. sa rupture potentielle. Ces simulations nume´riques ont e´te´ re´alise´es en statique,
c’est a` dire en mode´lisant les forces he´modynamiques par la pression systolique.
Les re´sultats ont clairement mis en e´vidence l’influence de l’anisotropie du comportement
de la paroi arte´rielle sur la biome´canique des ane´vrismes, et la ne´cessite´ de la prendre en
compte afin d’ame´liorer la pre´diction de la rupture potentielle des ane´vrismes. Enfin, la com-
paraison des re´sultats nume´riques a` diffe´rents crite`res me´caniques de rupture (en contrainte,
en ene´rgie) e´tablis en s’appuyant sur les donne´es expe´rimentales de Raghavan et al. (1996)
ou l’expression de la re´sistance a` la rupture propose´e par Vande Geest et al. (2006c) ont
permis d’e´valuer le risque de rupture potentielle des ane´vrismes conside´re´s. Cette comparai-
son a montre´ que lorsque le comportement est isotrope, les diffe´rents crite`res conduisent aux
meˆmes conclusions, c’est a` dire la non-rupture des ane´vrismes e´tudie´s. Lorsque le comporte-
ment est hypere´lastique anisotrope, l’utilisation d’un crite`re de rupture anisotrope base´ sur
la densite´ d’e´nergie de de´formation, a permis (i) de confirmer les limites des crite`res mor-
phologiques, comme celui du diame`tre maximal supe´rieur a` 5 cm, pour pre´dire la rupture
des ane´vrismes (i) de montrer que certaines caracte´ristiques (comme le diame`tre maximal,
l’excentricite´...) ge´ome´triques des ane´vrismes semblent favoriser ce risque de rupture, mais
qu’il demeure ne´anmoins difficile de formuler des re`gles ”ge´ome´triques” simples.
Si l’e´tude propose´e dans cette premie`re partie a permis d’apporter un e´clairage sur l’in-
fluence de l’anisotropie de la paroi arte´rielle sur la distribution des contraintes au sein de la
paroi arte´rielle, elle pre´sente ne´anmoins encore de nombreuses limites, comme la validation
des re´sultats obtenus (i) avec d’autres lois de comportement anisotropes identifie´es sur dif-
fe´rents patients, (ii) sur des ane´vrismes reconstruits a` partir d’imagerie me´dicale, (iii) avec
la prise en compte du thrombus et les interactions fluide-structure... Dans la partie suivante,
nous nous inte´ressons plus particulie`rement a` ce dernier point.
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Comme nous l’avons vu au Chapitre 2, le thrombus est pre´sent dans 75% des cas d’ane´-
vrismes. Le thrombus est un mate´riau complexe, constitue´ de 3 couches concentriques (lumi-
nale, mediale, abluminale). Les re´sultats re´cents de Gasser et al. (2008, 2010) laissent sugge´rer
que le thrombus est assimilable a` un mate´riau poro-hypere´lastique sature´. Dans la litte´rature,
de nombreuses e´tudes nume´riques ont e´te´ re´alise´es afin de mettre en e´vidence l’impact de ce
thrombus sur la distribution des contraintes au sein de la paroi arte´rielle. Dans ces simula-
tions, le thrombus est conside´re´ comme dense (Mower et al., 1997; Martino et al., 1998; Wang
et al., 2002; Scotti et Finol, 2007; Rissland et al., 2009; Georgakarakos et al., 2010; Speelman
et al., 2010) et les re´sultats obtenus peuvent eˆtre contradictoires. L’influence du thrombus sur
la rupture des ane´vrismes reste donc une question ouverte, tant d’un point vue biome´canique
que d’un point de vue biologique (roˆle sur les transferts entre le sang et la paroi arte´rielle...)
L’objectif de cette partie est de mettre en exergue l’influence du comportement me´canique
poro-hypere´lastique du thrombus sur la distribution des contraintes au sein de la paroi ane´-
vrismale. Comme nous le verrons dans les chapitres qui suivent, le fait de prendre en compte
le caracte`re poreux et sature´ du thrombus conduit naturellement a` prendre en compte les
interactions fluide-structure afin de refle´ter au mieux les conditions aux interfaces fluide -
thrombus en particulier.
Cette partie est divise´e en deux chapitres :
– Le Chapitre 6 est consacre´ a` la mode´lisation du thrombus. En s’appuyant d’une part sur
les re´sultats de l’homoge´ne´isation des milieux poreux sature´s en dynamique et d’autre
part sur les re´sultats expe´rimentaux de Gasser, une mode´lisation poro-hypere´lastique du
thrombus est propose´e. Par ailleurs, comme au Chapitre 3, la ge´ome´trie des ane´vrismes
mode`les conside´re´s, l’imple´mentation des mode`les de comportement, le maillage, les
conditions aux limites ne´cessaires a` la mises en œuvre des simulations nume´riques sont
pre´cise´s.
– Le Chapitre 7 vient clore cette troisie`me et dernie`re partie du manuscrit. Les re´sultats
obtenus via les simulations nume´riques tenant compte du thrombus et des interactions
fluide-structure y sont re´sume´s. L’influence du comportement du thrombus (hypere´las-
tique dense ou poreux), de la ge´ome´trie de l’ane´vrisme, des conditions aux limites et
des interactions fluide-structure sur la de´forme´e de l’ane´vrisme et sur la distribution
des contraintes au sein de la paroi arte´rielle est analyse´e. Ces re´sultats sont compare´s
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6.1 Introduction
L’objectif de ce chapitre est de proposer une mode´lisation du thrombus tenant compte
de son caracte`re poreux et de son comportement hypere´lastique en s’appuyant plus pre´cise´-
ment sur les travaux expe´rimentaux re´cents de Gasser et al. (2008, 2010). In fine, comme au
Chapitre 3, ce mode`le sera ensuite imple´mente´ dans un code de calcul par e´le´ments finis afin
de quantifier l’influence du comportement me´canique du thrombus (poreux ou dense) ainsi
que sa re´partition spatiale (volume, syme´trie ou dissyme´trie) sur la distribution spatiale des
contraintes au sein de la paroi ane´vrismale, et par suite sur le risque de rupture potentielle.
Par conse´quent, ce chapitre se structure autour de quatre sections.
A la section 6.2, nous pre´sentons les mode`les ge´ome´triques de l’ane´vrisme et du thrombus
que nous utiliserons par la suite dans nos simulations. La section 6.3 est de´die´e a` la mode´li-
sation du comportement du thrombus par un milieu poro-hypere´lastique en s’appuyant sur
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les re´sultats de l’homoge´ne´isation applique´e a` la dynamique des milieux poreux sature´s (Au-
riault, 1980; Auriault et al., 2009) qui montrent que le comportement macroscopique n’est
pas unique et de´pend de l’ordre de grandeur de nombres sans dimension. Apre`s avoir pre´cise´
la mode´lisation ade´quate dans le cas du thrombus, les parame`tres mate´riaux de la loi de
comportement seront identifie´s sur les donne´es expe´rimentales de Gasser et al. (2008, 2010).
A la section 6.4, les diffe´rentes simulations envisage´es (quasi-statiques ou tenant compte des
interactions fluide-structure) sont pre´sente´es. Une attention particulie`re est porte´e sur la de´-
finition des conditions aux limites utilise´es dans les mode`les. Pour la re´solution nume´rique
des proble`mes couple´s issus de ces mode´lisations, une description Arbitraire Lagrangienne
Eule´rienne (ALE) est adopte´e. Le principe de cette description est rappele´ a` la section 6.5,
dans cette section nous pre´cisons e´galement le maillage adopte´ dans les mode`les.
6.2 Mode`les ge´ome´triques
A la ge´ome´trie initiale de l’ane´vrisme, donne´e par l’expression (3.1) (cf Chapitre 3), un
domaine supple´mentaire est rajoute´. Celui-ci est subdivise´ en deux zones, une pour l’e´coule-
ment sanguin et l’autre pour le thrombus, lorsqu’on tient compte de ce dernier. Les mode`les
ge´ome´triques sont pre´sente´s dans le tableau 6.1. Certains de ces mode`les (S7, NS15 et NS31)
ont de´ja` e´te´ utilise´s dans la partie II (cf tableaux 3.1 et 3.2) pour l’analyse statique sans
thrombus. Les mode`les S54 et S57 sont axisyme´triques et contiennent, respectivement, 50%
Table 6.1: Parame`tres ge´ome´triques des ane´vrismes mode`les axisyme´triques (S) et non-syme´triques (NS)
incluant le thrombus (ILT) pour une dilatation, un allongement et une e´paisseur fixes, Fr = 2.75, Fℓ =
2.50, t = 1.5 mm.
Volume relatif du thrombus (% ILT)
0 50 60 100
Fe
0.00 S7* S54 S70 S57
0.50 NS15 - NS60 NS61
1.00 NS31 - NS68 NS69
et 100% de thrombus en volume. Les ane´vrismes mode`les dissyme´triques {NS60, NS68} et
{NS61, NS69} contiennent, respectivement, 60% et 100% de thrombus en volume.
6.2.1 Mode`les axisyme´triques
Comme au Chapitre 3, pour les mode`les axisyme´triques, on se limite a` une mode´lisation
2D. La Figure 6.1 montre les mode`les S7, S54 et S57 contenant 0%, 50% et 100% de thrombus,
respectivement. On notera par la suite ΩF, ΩP et ΩS les domaines occupe´s respectivement
par le fluide, le thrombus et la paroi arte´rielle. Lorsque le thrombus est pris en compte,
nous supposons qu’il recouvre toute la face interne de l’arte`re. Ce recouvrement ne rele`ve pas
d’une observation expe´rimentale, mais permet d’e´viter des proble`mes nume´riques relatifs a` des
zones de singularite´ ge´ome´trique. Une de´marche similaire a e´te´ adopte´e par Speelman et al.
(2010) aussi bien dans les ane´vrismes mode`les que dans les ane´vrismes reconstruits. Comme
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on le verra par la suite, ce choix implique une modification des conditions he´modynamiques
impose´es au niveau de l’aorte saine pour les mode`les ge´ome´triques avec ou sans thrombus.
Pre´cise´ment, la couche de thrombus dans les mode`les a une e´paisseur fixe d’un millime`tre (1











0% ILT 50% ILT 100% ILT
totaleAAA
Figure 6.1: Mode`les axisyme´triques de l’ane´vrisme, correspondant aux mode`les S7, S54 et S57 du tableau 6.1
La ge´ome´trie du thrombus est obtenue avec l’expression (3.1) en prenant Ra = 9 mm.
Pour de´terminer le taux volumique du thrombus dans l’ane´vrisme, l’aire AAAA (zone verte,
Figure 6.1) de l’arte`re, comprise entre la paroi arte´rielle et une droite passant a` 1 mm de la
face interne de l’aorte saine, est calcule´e par :
AAAA = AAAA−totale −AAA
ou` AAAA−totale et AAA sont, respectivement, l’aire totale de l’arte`re pathologique et l’aire de
l’aorte saine (Figure 6.1). L’aire du thrombus est ensuite de´termine´e en fonction du rayon
maximal du lumen (Ran−ILT) :
Aire relative ILT = AILT(Ran−ILT)
AAAA
.
Dans les mode`les axisyme´triques, cette aire relative de l’ILT est e´quivalente a` son volume
relatif dans l’ane´vrisme. Une fois le taux volumique de l’ILT fixe´, par dichotomie (dans Excel),
le rayon maximal Ran−ILT est de´termine´, ensuite les autres parame`tres ge´ome´triques et puis
on revient a` l’expression (3.1) pour le trace´ (avec Matlab©). Par exemple, pour un taux
volumique de 50%, on a Fr−ILT = 2.10 et Ran−ILT = 18.90 mm. Les coordonne´es de l’axe du
thrombus sont les meˆmes que celles de l’ane´vrisme, donne´es par l’expression (3.3). L’ensemble
des points obtenus est finalement importe´ dans SolidWorks© pour la construction du mode`le
CAO qui est par la suite importe´ dans Comsol Multiphysics©.
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6.2.2 Mode`les non-axisyme´triques
Contrairement au pre´ce´dent paragraphe, dans le cas des mode`les dissyme´triques, le rap-
port des volumes est diffe´rent du rapport des sections dans le plan (x, z). Cependant, nous
utilisons la meˆme me´thode qu’en axisyme´trique et de´terminons le volume relatif a posteriori,
notamment pour des valeurs interme´diaires du taux volumique de thrombus. La Figure 6.2
pre´sente les mode`les NS31, NS68 et NS69, contenant 0%, 60% et 100% de thrombus, respec-









0% ILT 60% ILT 100% ILT
Figure 6.2: Mode`les non-axisyme´triques de l’ane´vrisme, correspondant aux mode`les NS31, NS67 et NS69 du
tableau 6.1
la suite, de ce fait les conditions aux limites impose´es permettront de conside´rer le plan P
comme plan de syme´trie. Par conse´quent, les simulations nume´riques seront re´alise´es sur un
quart de l’ane´vrisme.
6.3 Mode´lisation du thrombus
Dans cette section, nous pre´sentons une mode´lisation poro-hypere´lastique du thrombus
a` partir des re´sultats de l’homoge´ne´isation pe´riodique applique´e a` la dynamique des milieux
poreux sature´s (§ 6.3.1). Les parame`tres mate´riaux du mode`le de comportement propose´
sont ensuite de´termine´s sur la base des re´sultats expe´rimentaux de Gasser et al. (2008, 2010)
(§ 6.3.2).
6.3.1 Mode´lisation poro-hypere´lastique
En s’appuyant sur les re´sultats re´cents de Gasser et al. (2008, 2010), nous conside´rons
le thrombus comme un milieu poreux sature´ avec un fluide Newtonien incompressible, le
tissu constituant le squelette du thrombus est lui aussi conside´re´ comme incompressible. A
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l’e´chelle d’un Volume E´le´mentaire Repre´sentatif (VER) (Figure 6.3b), nous avons donc une










Figure 6.3: Mode´lisation du thrombus ; a : e´chelle macroscopique, b : De´finition d’un Volume E´le´mentaire
Repre´sentative (VER)
Vs le volume de la phase solide de normale sortante n, ξ est l’interface entre les deux phases.
On peut alors de´finir la porosite´ Lagrangienne (ϕ) par le rapport du volume actuel des pores
(V tf ) et du volume total initial. A l’inverse, la porosite´ Eule´rienne (n) correspond au rapport
du volume actuel des pores et du volume actuel total. Les deux porosite´s sont relie´es par le
jacobien de la transformation (J) associe´e au squelette poreux :
ϕ = V tf
Vf + Vs et n = ϕ/J
Comme nous l’avons de´ja` mentionne´, on peut montrer en s’appuyant sur des techniques de
changement d’e´chelles, que la description macroscopique d’un milieu poreux sature´ n’est pas
unique (Auriault, 1980; Auriault et al., 2009). Son comportement peut eˆtre par exemple celui
d’un mate´riau biphasique, monophasique e´lastique, monophasique viscoe´lastique... Dans le
paragraphe suivant, le domaine de validite´ de ces diffe´rents mode`les est tout d’abord rappele´
dans le cadre d’un mate´riau poreux e´lastique sature´ d’un fluide incompressible en petites
de´formations. Ces re´sultats nous permettront ensuite de de´finir quel comportement adopter
dans le cadre du thrombus.
6.3.1.1 Petites de´formations
Dynamique des milieux poreux sature´s de´formables : cas ge´ne´ral (rappels)
Nous rappelons ici les principaux re´sultats obtenus par Auriault (1980) en utilisant la
me´thode d’homoge´ne´isation a` e´chelles multiples pour les structures pe´riodiques. On pourra
aussi se re´fe´rer a` Auriault et al. (2009).
A l’e´chelle microscopique ou du VER, les e´quations gouvernant la dynamique du milieu
sont celles de l’e´lastodynamique pour le squelette (Vs) et celles de Navier - Stokes pour la
phase fluide (Vf). A ces e´quations, on associe des conditions aux limites qui s’appliquent a`
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−∇x.σℓs = 0 dans Vs (6.1a)
ρℓf [∂vℓf∂t + (vℓf∇x)vℓf ] −∇x.σℓf = 0 dans Vf (6.1b)
∇x.vℓf = 0 dans Vf (6.1c)
vℓs − vℓf = 0 sur ξ (6.1d)
(σℓs −σℓf)nℓs = 0 sur ξ (6.1e)
ou` les indices s et f font re´fe´rence a` la phase solide et a` la phase fluide, respectivement,
l’exposant ℓ spe´cifie que nous sommes a` l’e´chelle locale (e´chelle du VER dite microscopique),
ρ de´signe la masse volumique, u le de´placement, v la vitesse et n la normale sortante de la
phase solide. Les tenseurs de contraintes dans le fluide et dans le solide sont de´finis par :
σ
ℓ
s =Aℓ ∶ ǫℓ(uℓs) et σℓf = 2ηDℓ(vℓf ) − pℓfI
avec
ǫ
ℓ(uℓs) = 12 [∇xuℓs + (∇xuℓs)T ] et Dℓ(vℓf ) =
1
2
[∇xvℓf + (∇xvℓf )T ]
Aℓ le tenseur des modules e´lastiques.




, u∗ = u
uc
, v∗ = v
vc
, t∗ = t
tc
, A∗ = A
Ac
, p∗ = p
pc
, ρ∗ = ρ
ρc
, η∗ = η
ηc
,





−∇x∗ .(A∗ℓ ∶ ǫ∗ℓ) = 0 dans V ∗s (6.2a)
ρ∗ℓf [α2L∂v∗ℓf∂t∗ +ReL(v∗ℓf ∇x∗)v∗ℓf ] − η∗∆x∗v∗ℓf +QL∇x∗p∗ℓf = 0 dans V ∗f (6.2b)
∇x∗ .v∗ℓf = 0 dans V ∗f (6.2c)
VLv
∗ℓ
s − v∗ℓf = 0 sur ξ∗ (6.2d)
[SLσ∗ℓs −σ∗ℓf ]nℓs = 0 sur ξ∗ (6.2e)
138






















sont des nombres sans dimension qui caracte´risent l’intensite´ des phe´nome`nes physiques a`
l’e´chelle microscopique. L’indice L indique que ces nombres sont exprime´s d’un point de vue
macroscopique, c’est a` dire en utilisant une longueur caracte´ristique macroscopique Lc. Le
nombre PL exprime le rapport du terme inertiel et du terme e´lastique dans le squelette. αL est
le nombre de Womersley (ou Reynolds transitoire) et ReL est le nombre de Reynolds. Comme
nous l’avons vu au paragraphe (2.2.2), αL caracte´rise le rapport des effets transitoires ou os-
cillatoires d’inertie aux effets visqueux et ReL compare les effets convectifs d’inertie aux effets
visqueux de l’e´coulement. Le nombre QL e´value le rapport des forces de pression et des forces
visqueuses dans le fluide. Les nombres VL et SL sont e´value´s a` l’interface des deux domaines
et expriment le rapport des vitesses et celui des contraintes normales, respectivement.
Les re´sultats de l’homoge´ne´isation des milieux poreux pe´riodiques dans Auriault (1980) et
Auriault et al. (2009) montrent que le comportement macroscopique de ces milieux de´pend
de l’ordre de grandeur de ces nombres adimensionnels exprime´s en fonction du parame`tre
de se´paration d’e´chelles (ε). Celui-ci est de´fini par le rapport des longueurs caracte´ristiques
microscopique et macroscopique du milieu : ε = ℓc/Lc. La longueur microscopique ℓc est
typiquement de l’ordre de la taille des pores ou des he´te´roge´ne´ite´s, alors que Lc est une lon-
gueur caracte´ristique macroscopique associe´e soit a` la ge´ome´trie ou a` la sollicitation (longueur
d’onde). Par la suite, on suppose qu’a` l’e´chelle macroscopique σs = O(σf) et qu’a` l’interface
solide - fluide (condition d’adhe´rence) vs = O(vf). Ainsi, on peut montrer que lorsque les
conditions suivantes sont satisfaites sur les nombres PL, αL, ReL, VL et SL :
PL = O(1), ReL = O(1), α2L = O(1), VL = O(1), et SL = O(1),
alors le comportement macroscopique du milieu poreux sature´ de´pend de l’ordre de grandeur
de QL. Ainsi, on distingue 5 cas diffe´rents :
– QL ≥ O(ε−3), le comportement macroscopique du milieu est celui du squelette vide,
– QL = O(ε−2), le comportement macroscopique est biphasique,
– QL = O(ε−1), il n’y a pas d’e´coulement du fluide et la viscosite´ de ce dernier est faible,
le comportement macroscopique est monophasique e´lastique,
– QL = O(1), la viscosite´ du fluide est assez importante pour apparaitre au premier ordre,
mais pas son mouvement relatif par rapport au squelette, le comportement macrosco-
pique est monophasique viscoe´lastique,
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– QL ≤ O(ε1), le mode`le macroscopique e´quivalent n’existe pas.
Dans le cas du comportement biphasique a` l’e´chelle macroscopique (QL = O(ε−2)), on peut
montrer que les e´quations de conservation a` cette e´chelle sont celles de Biot (Biot, 1941, 1955)
et s’e´crivent :







) = −Λ(ω)(∇xpf + ρf ∂2us
∂t2
) dans ΩP (6.4b)
ϕ∇x.(vf − ∂us
∂t





ou` σtots = σeffs −αpf est la contrainte totale macroscopique, σeff = A ∶ ǫ(us) est la contrainte
effective macroscopique, A est le tenseur des modules e´lastiques effectifs, α et β sont res-
pectivement le tenseur et l’inverse du module de Biot. Λ est la conductivite´ hydraulique qui,
dans le cas ge´ne´ral, est complexe et de´pend de la fre´quence de sollicitation.
Λ(ω) = K(ω)
η
ou` K est le tenseur de perme´abilite´. Rappelons que les e´quations (6.4) sont exprime´es en
forme dimensionnelle et a` l’e´chelle macroscopique, d’ou` l’abandon des exposants ∗ et ℓ.
Enfin, notons que la longueur macroscopique caracte´ristique (Lc) peut correspondre a` la
longueur totale du milieu (Lgeom.) ou s’exprimer a` l’aide de la longueur d’onde (λ = 2πLsoll.)
de la sollicitation en dynamique. Dans ce dernier cas, le parame`tre de se´paration d’e´chelles
s’e´crit ε = 2πℓc/(ccTc) avec cc = √Ec/ρc la ce´le´rite´ de l’onde dans le milieu et Ec le module
de Young. Le nombre adimensionnel QL, pour pfc = (Acuc)/Lc avec Ac = Ec, peut alors se
mettre sous la forme (Auriault et al., 2009) :
QL = EcTc
ηc
Application au cas du thrombus
Afin de connaitre la description macroscopique correspondant au thrombus, il est ne´-
cessaire d’estimer les nombres sans dimension de´finis en (6.3). Pour ce faire, la viscosite´
dynamique du sang et sa masse volumique sont :
ηc = 0.0035 Pa.s et ρfc = 1000 kg/m3.
Le temps caracte´ristique correspond a` la dure´e du cycle cardiaque (Tc = 60/70 s). Le module
de Young du thrombus et sa masse volumique sont typiquement :
Ec = 100 kPa et ρsc = 1000 kg/m3
Concernant les longueurs caracte´ristiques, la taille moyenne des pores (Gasser et al., 2010)
nous donne :
ℓc ≈ 25 µm.
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Concernant Lc, d’un point de vue ge´ome´trique, la longueur du thrombus est typiquement
de l’ordre de quelques centime`tres : Lgeom. = 0.1 m ; par contre la longueur associe´e a` la
sollicitation Lsoll. = (2π)/(ccTc) est de l’ordre de 1.36 m (cc =√Ec/ρc est la ce´le´rite´ de l’onde).
Le tableau 6.2 re´sume l’estimation des nombres sans dimension (6.3) en tenant compte de
ces valeurs caracte´ristiques et en conside´rant les longueurs macroscopiques caracte´ristiques
associe´es a` la sollicitation ou a` la ge´ome´trie. Notons que le nombre de Reynolds de´pend de la
vitesse du fluide dans les pores. Celle-ci a e´te´ (sur)-estime´e en utilisant la loi de Darcy pour
∆p = 40 mmHg sur une longueur de 10 cm et en supposant une perme´abilite´ intrinse`que de
1.00 × 10−12 m2.
Table 6.2: Ordre de grandeur des nombres adimensionnels de´terminant la nature du comportement ma-
croscopique du milieu. Ces nombres sont estime´s selon la longueur caracteristique macroscopique lie´e a` la
sollicitation (Lsoll.) ou a` la ge´ome´trie (Lgeom.)
Lc (m) ε PL ReL αL QL
Lsoll. 1.36 1.79 × 10−5 2.54 × 10−2 5.94 788 2.45 × 107
Lgeom. 0.10 2.50 × 10−4 1.36 × 10−4 0.44 57.7 2.45 × 107
La comparaison des nombres sans dimension au parame`tre de se´paration d’e´chelles montre
que si on conside`re Lc = Lsoll., nous avons :
PL = O(1), ReL = O(1), α2L = O(ε−1) et QL = O(ε−2),
En prenant la longueur Lc = Lgeom., nous obtenons :
PL = O(ε), ReL = O(1), α2L = O(ε−1) et QL = O(ε−2)
Dans les deux cas, ces estimations montrent que le comportement macroscopique du milieu est
biphasique (QL = O(ε−2)). Le cas PL = O(ε) correspondant a` une sollicitation quasi statique.
Dans la suite de nos travaux, le comportement biphasique est donc adopte´ pour le thrombus
et les cas des sollicitations dynamique et quasi statique sont conside´re´s.
Notons que compte tenu de l’ordre de grandeur de α2L, on peut montrer en utilisant les
re´sultats de l’homoge´ne´isation (Auriault et al., 2009) que (i) la conductivite´ hydraulique de-
vient re´el et constante (tre`s faible ω) (ii) le terme inertiel dans l’e´quation de Darcy (Eq. 6.4b)
devient ne´gligeable devant le gradient de pression (ρf
∂2us
∂t2
≪ ∇xpf), (iii) dans l’e´quation de
conservation de quantite´ de mouvement globale (Eq. 6.4a), le terme inertiel provenant du
fluide est aussi tre`s faible devant celui lie´ au mouvement du squelette (ϕρf
∂vf
∂t
≪ (1−ϕ)ρs ∂2us∂t2 ).
Par ailleurs, lorsque le squelette du milieu est constitue´ d’un mate´riau incompressible a`
l’e´chelle locale, comme c’est le cas pour le thrombus, le tenseur de Biot est e´gal au ten-
seur identite´ et l’inverse du module de Biot est nul (α = I et β = 0). Tenant compte de ces
simplifications, la description macroscopique biphasique du thrombus se re´duit a` :





∇xpf dans ΩP (6.5b)
ϕ∇x.(vf − ∂us
∂t
) = −∇x.vs dans ΩP (6.5c)
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avec σtots = σeffs −pfI =C ∶ǫ(us)−pfI, et K (en m2) est la perme´abilite´ intrinse`que. Ce syste`me
d’e´quations est constitue´ de 7 e´quations scalaires et de 7 inconnues ({us}i, {vf}i, i = 1, 2, 3
et pf). L’e´quation (6.5a) exprime la conservation de quantite´ de mouvement pour le milieu po-
reux sature´ lorsque le terme inertiel lie´ a` l’e´coulement du fluide est ne´glige´. L’e´quation (6.5b)
est la loi de Darcy en milieu de´formable, ici e´galement les effets d’inertie lie´s a` la de´formation
du solide ont e´te´ ne´glige´s. Le mouvement relatif du fluide par rapport au squelette est donc
essentiellement guide´ par le gradient de pression. La troisie`me e´quation (6.5c) exprime la
conservation de la masse du fluide dans les pores. La quantite´ de fluide dans les pores de´pend
de la variation de volume de la matrice poreuse, d’ou` la divergence de la vitesse du solide
dans le membre de droite de cette e´quation de conservation.
Au paragraphe suivant, nous e´tendons aux grandes de´formations la pre´sente formulation
issue des re´sultats de l’homoge´ne´isation des milieux poreux pe´riodiques, en admettant leur
validite´ dans ce contexte.
6.3.1.2 Grandes de´formations
Pour e´tablir les e´quations de conservation en grandes transformations, nous suivons Coussy
(2004). Le changement notable par rapport a` la forme ge´ne´rale des e´quations (6.5) est la prise
en compte du transport convectif. On a :







∇xpf dans ΩP (6.6b)










+ (v∇x)(.) est la de´rive´e mate´rielle et n la porosite´ Eule´rienne. Rappelons que
la contrainte totale σtots est une contrainte de Cauchy et se de´compose, de la meˆme fac¸on que
pre´ce´demment, en une contrainte effective dans le solide et une contrainte due a` la pression
dans le fluide. Le tenseur des contraintes effectives σeffs s’exprime en fonction du tenseur des
contraintes effectives de Piola - Kirchhoff II (Seffs ) :
σ
eff
s = 1JFSeffs FT , Seffs = 2
∂Ws
∂C
, Stots = Seffs − pfC−T
ou` F est le gradient de transformation, C = FTF le tenseur des e´longations de Cauchy-
Green droit. Le mate´riau constituant le thrombus est incompressible a` l’e´chelle locale, mais
le squelette poreux est compressible a` l’e´chelle macroscopique, par conse´quent la densite´
d’e´nergie de de´formation Ws est, dans le cas d’un mate´riau poreux isotrope, une fonction des
invariants I1, I2 et I3 ou J .
Enfin, les e´quations (6.6) sont e´crites dans une formulation Eule´rienne alors qu’une formu-
lation Lagrangienne est habituellement adopte´e pour la partie solide. De ce fait, l’ope´rateur
divergence Eule´rien (∇x.) dans l’expression (6.6a) doit eˆtre remplace´ par son e´quivalent La-
grangien (∇X.) : ∇X. = (∇x.)F.
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6.3.2 Mode`le de comportement et parame`tres mate´riaux
Les e´quations de conservation (6.6) doivent eˆtre comple´te´es d’une part par la de´finition du
comportement poro-hypere´lastique du milieu poreux, i.e. sa densite´ d’e´nergie de de´formation
Ws et une e´valuation de la perme´abilite´. Ces proprie´te´s me´caniques sont de´finies dans ce
paragraphe.
6.3.2.1 Perme´abilite´
La perme´abilite´ statique du milieu poreux de´pend a priori de sa porosite´, de la surface
spe´cifique, de la tortuosite´, du niveau de de´formation du squelette poreux... Dans la litte´rature
de nombreuses expressions de la perme´abilite´ tenant compte de ces diffe´rents e´le´ments ont e´te´
propose´es (Ateshian et al., 1997; Levenston et al., 1998; Boutin, 2000; Bouhlel et al., 2010).
Dans le cas du thrombus, les seules re´sultats expe´rimentaux a` notre disposition sont ceux de
Adolph et al. (1997) qui ont mesure´ une perme´abilite´ de l’ordre de 3.5 10−15 m2. Par ailleurs,
les re´sultats de Gasser et al. (2010) ont montre´ que la porosite´ moyenne du thrombus est
de l’ordre de 20% dans ses trois couches (luminale, mediale, abluminale) et que la taille des
pores est de l’ordre de 25 µm. Sachant que K = O(l2c), ou lc est la taille caracte´ristiques des
pores, les re´sultats de Gasser et al. (2010) sugge`rent que la perme´abilite´ est de l’ordre de
10−12 m2. En l’absence de donne´es expe´rimentales plus approfondies sur la perme´abilite´ et
son e´volution probable avec la de´formation, elle sera conside´re´e comme isotrope et constante,
et variant de 3.5 10−12 m2 a` 3.5 10−15 m2 dans la suite de ce travail. Son influence sur les
re´sultats sera discute´e.
6.3.2.2 Densite´ d’e´nergie de de´formation poro-hypere´lastique : Ws
Nous proposons pour de´crire le comportement poro-hyperlastique isotrope du thrombus
de porosite´ initiale (ϕ0), d’utiliser la densite´ d’e´nergie de de´formation suivante :
Ws(ϕ0) = c1(ϕ0)(I¯1 − 3) + c2(ϕ0)(I¯1 − 3)2 + κ(ϕ0)
2
(J − 1)2 (6.7)
ou` c1(ϕ0) et c2(ϕ0) sont des parame`tres mate´riaux, κ(ϕ0) = E(ϕ0)/(3(1−2ν(ϕ0)) le module
de compressibilite´ du mate´riau avec E(ϕ0) le module de Young et ν(ϕ0) le coefficient de
Poisson. A priori ces diffe´rents parame`tres mate´riaux de´pendent de la porosite´ initiale ϕ0
(configuration relaˆche´e) du mate´riau, de telle manie`re que lorsque ϕ0 = 0 le potentiel Ws soit
celui du mate´riau constitutif du squelette, et donc incompressible. Dans ce cas, ce potentiel
est e´quivalent a` celui de Raghavan et s’e´crit :
Ws(ϕ0 = 0) = c1(0)(I1 − 3) + c2(0)(I1 − 3)2 (6.8)
Rappelons aussi que J = detF, I1 = detC et I¯1 = J2/3I1 (§ 3.3.1 et § 4.2.1.1).
Identification des parame`tres mate´riaux
Afin de mettre en e´vidence l’influence du caracte`re poro-hypere´lastique du mate´riau sur
la distribution des contraintes au sein de l’ane´vrisme, des simulations nume´riques seront
re´alise´es soit en conside´rant le thrombus comme un milieu dense (comme habituellement
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dans la litte´rature), soit comme un milieu poreux. Pour mener a` bien ces simulations, il nous
faut identifier les parame`tres (c1(0), c2(0)) et (c1(ϕ0), c2(ϕ0), κ(ϕ0)) pour le thrombus dense
et poreux respectivement. Ces parame`tres sont identifie´s a` partir des re´sultats de Gasser et al.
(2008, 2010).
Gasser et al. (2008) ont re´alise´ des essais de traction uniaxiale sur des e´chantillons pro-
venant des trois couches du thrombus et propose´ un mode`le hypere´lastique isotrope de type
Ogden (Ws = c(λ41 +λ42 +λ43 − 3)) pour de´crire se´pare´ment le comportement du mate´riau dans
chacune des couches. E´tant donne´ que les e´chantillons sont non sature´s, les parame`tres iden-
tifie´s sont en fait ceux du mate´riau poreux : c(ϕ0). Par ailleurs, en utilisant une approche
micro-me´canique et par analyse inverse, Gasser et al. (2010) ont de´termine´ les parame`tres c a`
l’e´chelle microscopique, c’est a` dire a` l’e´chelle du mate´riau dense c(0) constituant le squelette.
L’ensemble des valeurs des parame`tres mate´riaux issues de cette analyse inverse et des essais
de traction uniaxiale est re´pertorie´ dans le tableau 6.3. Sur la base de ces re´sultats :
– les parame`tres mate´riaux (c1(0), c2(0)) du thrombus dense ont e´te´ ajuste´s a` partir des
valeurs de c(0) de Gasser et al. (2010). Ces parame`tres ont e´te´ identifie´s a` l’aide d’une
routine Matlab©, a` la fois sur les couches luminale, mediale et abluminale du thrombus
et sur les donne´es moyennes (tableau 6.3) ;
– les parame`tres mate´riaux (c1(ϕ0), c2(ϕ0), κ(ϕ0)) du thrombus poreux ont e´te´ ajuste´s
a` partir des valeurs de c(ϕ0) de Gasser et al. (2008) obtenues en supposant le mate´riau
dense et incompressible. Dans le cas du mate´riau poreux, il est ne´cessaire de de´terminer
κ(ϕ0), c’est a` dire E(ϕ0) et ν(ϕ0). En utilisant les re´sultats de Gasser et al. (2010) et
en se plac¸ant en petites de´formations, on peut exprimer le module de Young en fonction
du parame`tre c :E(ϕ0) = 24c(ϕ0). En ce qui concerne ν(ϕ0), celui-ci a pu eˆtre estime´
a` partir des re´sultats de Bouhlel et al. (2010). Bouhlel et al. (2010) ont de´termine´ les
parame`tres poroe´lastiques de mate´riaux granulaires cohe´sifs. Leurs re´sultats montrent
que pour ce type de milieu, et quel que soit l’arrangement des grains, une porosite´ de
20% conduit a` une diminution du coefficient de Poisson de 20 a` 25% par rapport au
mate´riau incompressible. Nous avons donc choisi un coefficient de Poisson de ν(ϕ0) = 0.4
pour le thrombus, c’est a` dire un module de compressibilite´ correspondant a` κ(ϕ0) =
85 kPa. Cette valeur e´tant fixe´e, les deux autres parame`tres ont e´te´ ajuste´s comme
pre´ce´demment a` partir des valeurs de c(ϕ0) de Gasser et al. (2008) (tableau 6.3).
Les Figures 6.4 illustrent l’ajustement du mode`le pour le thrombus poreux macroscopique-
ment compressible (Figure 6.4a) et pour le thrombus dense incompressible a` l’e´chelle macro-
scopique (Figure 6.4b). Le comportement du mate´riau est quasiment line´aire dans la gamme
de de´formation conside´re´e, ce qui va dans le meˆme sens que les re´sultats obtenus par Wang
et al. (2001). Dans la suite, on conside´rera le thrombus comme homoge`ne et seules les va-
leurs moyennes des parame`tres de´finies dans le tableau 6.3 seront utilise´es. Ce choix de ne
pas conside´rer les trois couches du thrombus n’a pas de conse´quences sur nos re´sultats, les
parame`tres mate´riaux c identifie´s par Gasser et al. (2008) e´tant de meˆme ordre de grandeur
pour les trois couches.
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Figure 6.4: Identification des parame`tres d’un mode`le hypere´lastique isotrope sur les re´sultats de Gasser et al.
(2008) (a) mate´riau poreux (b) mate´riau dense
Table 6.3: Parame`tres mate´riaux pour le thrombus : re´sultats expe´rimentaux (Gasser
et al., 2008, 2010) et parame`tres du mode`le (6.7).
ϕ0 c(ϕ0) c1(ϕ0) c2(ϕ0) κ(ϕ0) ν
(%) (kPa) (kPa) (kPa) (kPa) -
Poreux
luminal 23.28a 2.62b 11.95 13.24 85.00 0.40
medial 22.91a 1.98b 8.81 8.25 85.00 0.40
abluminal 19.59a 1.73b 7.62 6.66 85.00 0.40
moyenne 20.00 2.11 9.43 9.15 85.00 0.40
Dense
luminal 0 4.75a 19.57 9.84 - 0.50
medial 0 4.10a 16.89 8.49 - 0.50
abluminal 0 3.68a 15.16 7.62 - 0.50
moyenne 0 4.18a 16.90 8.50 - 0.50
a Gasser et al. (2010)
b Gasser et al. (2008)
6.4 Conditions des analyses
Dans la section pre´ce´dente, nous avons pre´sente´ les lois de conservation de la masse et de
la quantite´ de mouvement dans le thrombus conside´re´ comme un milieu de´formable bipha-
sique sature´ avec un fluide incompressible, ainsi que sa loi de comportement. Afin de mettre
en œuvre les simulations nume´riques, les conditions aux limites au niveau des diffe´rentes fron-
tie`res doivent eˆtre pre´cise´es. La prise en compte du thrombus comme un milieu poreux sature´
conduit naturellement a` prendre en compte les interactions fluide-structure a` l’interface fluide
- milieu poreux et de mettre en œuvre des simulations uniquement en dynamique, afin de
refle´ter les e´changes entre ces deux domaines. Ne´anmoins, nous proposons ici de re´aliser :
– tout d’abord des simulations en quasi-statique (QS). Comme dans la partie II, parmi
les forces he´modynamiques, seules les forces de pression seront prises en compte au
niveau de l’interface fluide-poreux. Ces simulations permettront d’une part de mieux
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appre´hender les re´sultats tenant compte des interactions fluide-structure et de pouvoir
”encadrer” les re´sultats attendus, et d’autre part d’effectuer a` moindre couˆt des analyses
2D ou 3D ;
– puis, des simulations tenant compte des interactions fluide-structure (FSI). Cette mo-
de´lisation, tre`s comple`te tenant compte, des interactions fluide-structure, du comporte-
ment poro-hypere´lastique du thrombus et de l’anisotropie de la paroi arte´rielle, sera en
raison de sa complexite´ re´alise´e uniquement sur des ane´vrismes axisyme´triques, donc
en 2D.
Les conditions aux limites pour ces analyses quasi-statiques et tenant compte des interactions
fluide-structure sont pre´cise´es dans les paragraphes suivants.
6.4.1 Analyses quasi-statiques (QS)
Pour une analyse dans les conditions quasi-statiques, on ne conside`re que les domaines
occupe´s par le thrombus (ΩP) et par la paroi arte´rielle (ΩS), l’e´coulement dans le lumen n’est
pas pris en compte. Par ailleurs, le terme inertiel dans les e´quations de l’e´lastodynamique est
ne´glige´. Les e´quations de conservation (6.6) dans les domaines ΩP et ΩS s’e´crivent :
∇X.ΣS = 0 dans ΩS, (6.9a)





∇xpf dans ΩP (6.9c)





ou` ∇X. et ∇x. sont respectivement l’ope´rateur divergence Lagrangien et Eule´rien. Cette for-
mulation mixte - lagrangienne pour les solides et eule´rienne pour le fluide - sera re´solue via
une approche de type ALE. Dans ces e´quations, le tenseur des contraintes de Piola - Kirchhoff
I (Σ = σF−T ) s’e´crit :
Σtots = ∂Ws
∂F
− pfF−T dans ΩP (6.10a)
ΣS = ∂WS
∂F
− pF−T dans ΩS (6.10b)
ou` pf est la pression du fluide dans le thrombus et p un parame`tre de pe´nalite´ pour l’in-
compressibilite´ dans la paroi arte´rielle, Ws et WS sont respectivement les densite´s d’e´nergie
de de´formation pour le thrombus (mode`le de comportement poro-hypere´lastique), et la pa-
roi ane´vrismale (mode`le de comportement hypere´lastique anisotrope de Rodriguez et al, cf
Partie II). La re´solution du syste`me (6.9) permet de de´terminer les 3 composantes du de´pla-
cement (us dans ΩP et uS dans ΩS), les 3 composantes de la vitesse (vf) et la pression (pf)
du fluide dans ΩP. Cette re´solution ne´cessite la de´finition des conditions aux limites sur les
Γi, i = 1, 2, . . . , 7 de´finies sur la Figure 6.5.
Afin d’appre´hender l’influence du comportement poro-hypere´lastique du thrombus sur
la distribution des contraintes au sein de l’ane´vrisme, trois cas (note´ QSi, i = 0 a` 2) sont
envisage´s dans cette e´tude quasi-statique :
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Figure 6.5: Nomenclature de l’ensemble des frontie`res de l’ane´vrisme et du thrombus
1. Cas QS0 : dans ce premier cas, le thrombus est suppose´ dense, Ws =Ws(ϕ0 = 0), et la
pression systolique pi = 120 mmHg est applique´e a` l’interface Γ1. Ce cas correspond au
cas usuel de la litte´rature.
2. Cas QS1 : dans ce deuxie`me cas, le thrombus est suppose´ poreux, Ws = Ws(ϕ0 = 0.2)
et sature´. La pression pi = 120 mmHg du fluide applique´e a` l’interface Γ1 est transmise
d’une part au squelette solide (σtots .n = pin) et d’autre part au fluide contenu dans le
thrombus pf = pi. Cette situation extreˆme suppose en fait qu’il n’y a pas de consolidation
du thrombus et la pression intra-thrombus est constante, conforme´ment aux mesures
in vivo de Schurink et al. (2000) et de Takagi et al. (2005).
3. Cas QS2 : dans ce troisie`me cas, le thrombus est toujours suppose´ poreux, mais cette
fois-ci on suppose qu’a` l’interface Γ1, la pression pi = 120 mmHg est uniquement sup-
porte´e par le squelette solide (σtots .n = pin) et la pression du fluide au sein du thrombus
est nulle. Cette situation, une nouvelle fois extreˆme, suppose que le thrombus est draine´
et comple`tement consolide´.
Les conditions aux limites correspondant a` ces trois cas sont re´sume´es dans le tableau 6.4.
L’objectif a` travers ces trois cas, est d’une part de quantifier les diffe´rences induites par
une mode´lisation du thrombus par un mate´riau dense ou poreux, mais aussi de quantifier
l’influence de la consolidation du milieux poreux. En effet, en pratique, on peut supposer qu’au
cours du cycle cardiaque, les e´changes (en terme de fluide) qui vont se produire a` l’interface
Γ1 sont compris entre ces deux cas extreˆmes (QS1 - QS2) et conduiront a` une consolidation
partielle du thrombus. Les e´changes de flux entre le milieu poreux et l’exte´rieur de´pendent
de la pression impose´e aux diffe´rentes frontie`res du domaine poreux. Une pression variable,
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spatialement, applique´e a` la frontie`re Γ1 permet d’autoriser ces e´changes, par exemple. Cette
condition est naturellement satisfaite lorsque les interactions fluide-structure sont prises en
compte, ceci fait l’objet du paragraphe suivant.
Table 6.4: Conditions aux limites pour l’analyse quasi - statique,QS0 → throm-
bus dense, QS1 → Thrombus poreux - pression intra thrombus constante, QS2
→ Thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle
QS0 QS1 QS2
Domaines
ΩP Ws(ϕ0 = 0) Ws(ϕ0 = 0.20)
ΩS WS
Interfaces
Γ1 σs.n = pin σtots .n = pin
pf = pi pf = 0
Γ2 us = uS
q.n = 0
σs.n = σS.n σtots .n = σS.n
Γ3, Γ4 us.n = 0
- pf = pi
Γ5, Γ6 uS.n = 0
Γ7 σS.n = 0
6.4.2 Interactions Fluide-Structure (FSI)
Nous conside´rons maintenant un e´coulement dans le lumen (domaine ΩF) qui est gouverne´
par les e´quations de Navier - Stokes. Ces e´quations doivent eˆtre couple´es a` celles de Darcy et









∇xpf dans ΩP (6.11c)







+ (vF∇x)vF] − η∆xvF +∇xpF = 0 dans ΩF (6.11e)
∇x.vF = 0 dans ΩF (6.11f)
Les tenseurs des contraintes ΣS et Σ
tot
s sont donne´es par les expressions (6.10). Les inconnues
sont le de´placement du solide (us dans ΩP et uS dans ΩS), la vitesse du fluide (vf dans ΩP
et vF dans ΩF) et la pression du fluide (pf dans ΩP et pF dans ΩF).
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Comme pre´ce´demment, afin de mettre en exergue l’influence du comportement poro-
hypere´lastique du thrombus sur la distribution des contraintes au sein de l’ane´vrisme ainsi
que des interactions fluide-structure, trois cas (note´s FSIi, i = 0 a` 2) sont envisage´s dans
cette e´tude :
1. Cas FSI0 : dans ce premier cas, il n’y a pas de thrombus. Les forces he´modynamiques
du fluide s’appliquent directement sur la paroi ane´vrismale a` l’interface Γ2. Sur cette
interface, entre le fluide et la paroi, nous avons donc : vF = ∂uS/∂t (adhe´rence a` la
paroi) et σF.n = σS.n (continuite´ des contraintes normales).
2. Cas FSI1 : dans ce deuxie`me cas, le thrombus est pre´sent, mais il est suppose´ dense :
Ws =Ws(ϕ0 = 0). Les forces he´modynamiques du fluide s’appliquent directement sur le
thrombus a` l’interface Γ1. A cette interface, entre le fluide et le thrombus, nous avons :
vF = ∂us/∂t et σF.n = σs.n.
3. Cas FSI2 : dans ce troisie`me cas, le thrombus est suppose´ poreux : Ws = Ws(ϕ0 =
0.2). Cette fois-ci a` l’interface Γ1, nous avons la continuite´ des contraintes normales
(σF.n = σtots .n) et de la pression du fluide (pf = pF). Par ailleurs la conservation de
la masse impose que : vF.n = (∂us/∂t + q).n, ou` q est la vitesse relative de Darcy :
q = n(vf − ∂us/∂t). En ce qui concerne les vitesses tangentielles, diffe´rentes expressions
ont e´te´ propose´es dans la litte´rature, sans comple`te unanimite´ : les conditions standards
= non glissement a` l’interface, les conditions de Beavers et Joseph = glissement a`
l’interface, les conditions de Le Bar and Worster = glissement sous l’interface (Levy
et Sanchez-Palencia, 1975; Beavers et Joseph, 1967; Le Bars et Worster, 2006). Une
comparaison de ces diffe´rentes conditions est disponible dans Auriault (2010). Dans la
suite, nous avons adopte´ des conditions standards : vF.t = (∂us/∂t + q).t.
Les autres conditions aux limites, plus classiques, correspondant a` ces trois cas sont re´su-
me´es dans le tableau 6.5.
Sur les frontie`res Γ8 et Γ9, qui correspondent a` l’entre´e et a` la sortie de l’ane´vrisme au
niveau du domaine fluide, une vitesse (ou un de´bit) et une pression sont impose´es respec-
tivement. Dans l’aorte saine in vivo, la pression dans une section peut eˆtre affecte´e par les
re´flexions d’ondes de l’ensemble des vaisseaux situe´s en aval. Avec l’aˆge ou en cas de maladies
de´ge´ne´ratives de l’arte`re, le raidissement de la paroi arte´rielle fait baisser les amplitudes de
ces re´flexions et diminuer la perturbation de la pression au proximal (O’Rourke et al., 1968).
Mais e´tant donne´ qu’une telle perturbation affecte a` son tour le de´bit volumique, ses effets
doivent eˆtre pris en compte dans les e´tudes nume´riques et expe´rimentales faisant intervenir
un couplage entre l’e´coulement et la de´formation de la paroi arte´rielle. Les diffe´rentes va-
riantes du mode`le Windkessel ne sont pas toujours adapte´es pour bien de´crire les effets de
ces re´flexions d’ondes et le de´phasage entre le de´bit et la pression (Olufsen, 1999; Westerhof
et al., 2008). Une mode´lisation de type fractale des vaisseaux situe´s en amont d’une quel-
conque section a e´te´ propose´e par Olufsen (1999). Une alternative a` cette dernie`re me´thode
est un mode`le de Dirichlet-to-Newmann de´veloppe´ pour l’expression de la pression au distal,
en 1D et 3D (Vignon et Taylor, 2004; Vignon-Clementel et al., 2006). Ces deux mode`les sont
les plus e´labore´s en terme de pre´diction des conditions aux limites a` l’entre´e et a` la sortie
d’une arte`re, mais leur utilisation ne´cessite la connaissance des proprie´te´s ge´ome´triques des
vaisseaux de´rive´s. Dans nos travaux, nous imposons donc a` l’entre´e et a` la sortie de l’ane´-
vrisme une vitesse vF = −vi(r, t).z et une pression pF = pi(t). Comme de´ja` mentionne´ au
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Table 6.5: Conditions aux limites pour l’analyse en interactions fluide-structure (FSI), FSI0
→ sans thrombus, FSI1 → thrombus dense, FSI2 → thrombus poreux
FSI0 FSI1 FSI2
Domaine
ΩF σF = 2ηD − pFI
ΩP - Ws(ϕ0 = 0) Ws(ϕ0 = 0.20)
ΩS WS
Interfaces
Γ1 - σF.n = σs.n σF.n = σtots .n
- vF = ∂us∂t -
- - pF = pf
- - vF = ∂us∂t + q
Γ2 σF.n = σS.n σs.n = σS.n σtots .n = σS.n
- - q.n = 0
vF = ∂uS∂t us = uS
Γ3, Γ4 - us.n = 0
- - pf = pi
Γ5, Γ6 uS.n = 0 uS.n = 0
Γ7 σS.n = 0
Γ8 vF = vi(r, t)n
Γ9 σF.n = pi(t)n
vF.t = 0
paragraphe 2.2.2, un programme Matlab© est utilise´ pour de´terminer la vitesse de Womers-
ley vi(r, t) a` partir des donne´es du de´bit Q(t) (Figure 6.6). Lorsque le thrombus est pris en
compte, le rayon a` l’entre´e et a` la sortie de l’ane´vrisme est re´duit de 1 mm. Ainsi, le nombre
de Reynolds (Re) et le nombre de Womersley (α) sont le´ge`rement modifie´s par rapport aux
mode`les sans thrombus (cf. § 2.2.2) : pour le nombre de Reynolds, on passe de 1910 a` 2122 et
pour le nombre de Womersley, on passe de 14.83 a` 13.35. Ces deux nombres adimensionnels
sont aussi susceptibles a` la dilatation radiale a` l’entre´ de l’ane´vrisme, ceci est pris en compte
par une re´actualisation re´gulie`re du rayon a` l’entre´e (rayon initial + de´placement de la paroi)
via une fonction Matlab©. Mais dans tous les cas, les ordres de grandeur de Re et de α restent
quasiment les meˆmes.
6.5 Re´solution nume´rique
La re´solution des proble`mes aux limites (6.9) et (6.11) en grandes transformations ne´ces-
site de prendre en compte l’e´volution du domaine fluide (dans le lumen ou dans le thrombus)
en fonction de la de´formation de la paroi ou du squelette poreux. Afin de prendre en compte
ces e´volutions, nous avons choisi de re´soudre ces proble`mes via une formulation ALE (Arbri-
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Figure 6.6: De´bit volumique et pression dans l’aorte abdominale d’une personne au repos (Mills et al., 1970).
P0 = Psystolique = 120 mmHg, Pdyastolique = 72 mmHg, Q0 = 6 ℓ/min
ALE est propose´. Nous pre´sentons tout d’abord le type de maillage et les e´le´ments choisis
pour la re´solution nume´rique.
6.5.1 Maillage
Un maillage structure´ a e´te´ adopte´ pour les deux mode`les de ge´ome´trie (Figure 6.7),
comme dans la deuxie`me partie de ce me´moire. Trois e´le´ments sont utilise´s suivant l’e´paisseur
de la paroi arte´rielle et 12 dans le thrombus. Ici e´galement, le maillage a e´te´ raffine´ a` la face
interne de la paroi arte´rielle, la taille des e´le´ments pre`s de cette face est 8 fois plus petite que
celle des e´le´ments pre`s de la face externe.
Pour le mode`le axisyme´trique, la direction longitudinale est constitue´e de 214 e´le´ments et
le maillage a aussi e´te´ raffine´ a` l’interface lumen - thrombus / paroi arte´rielle afin de mieux
capturer les effets visqueux dans la couche limite. Le lumen contient 12 e´le´ments.
Pour le mode`le non-axisyme´trique, on a 36 e´le´ments dans la direction orthoradiale et 104
e´le´ments dans la direction longitudinale. Le maillage assez grossier pour ce mode`le, notam-
ment dans cette dernie`re direction, s’explique par son besoin en ressources informatiques et
peut se justifier par le fait que la contrainte dans la paroi est beaucoup moins de´pendante du
nombre d’e´le´ments dans la direction longitudinale (cf. § 3.5).
Pour mieux assurer la condition d’incompressibilite´, la formulation mixte (u−p) est adop-
te´e pour la paroi arte´rielle ΩS avec des fonctions de forme Lagrangiennes quadratiques en
de´placement et line´aires en pression. Lorsque le thrombus ΩP est conside´re´ comme un mate´-
riau poreux, une formulation classique en de´placement est utilise´e. Les e´le´ments utilise´s sont
des e´le´ments de type Lagrange quadratique. Lorsque le thrombus est dense et incompressible,
c’est une formulation mixte (u − p) qui est adopte´e. Enfin, dans ΩF, les e´quations de Navier
- Stokes sont re´solues en utilisant aussi une formulation mixte (v − p).
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Figure 6.7: Maillage des mode`les 57 et 69 du tableau 6.1
6.5.2 Formulation ALE
Dans une formulation purement Lagrangienne, les nœuds du maillage co¨ıncident a` tout
moment avec les points mate´riels. Cette formulation est ge´ne´ralement adopte´e pour les ma-
te´riaux solides, mais pose des proble`mes nume´riques lorsque le maillage subit de grandes
distorsions. Le recours re´gulier a` un remaillage permet de palier a` ces proble`mes. Dans la
description Lagrangienne, la principale variable du domaine est le vecteur de´placement. Dans
une formulation Eule´rienne, une grille fixe est adopte´e et le mouvement du mate´riau est de´-
termine´ par rapport a` cette grille. Cette formulation est mieux adapte´e a` la me´canique des
fluides ou` la variable principale est le vecteur vitesse.
Lorsqu’on affaire a` des proble`mes d’interactions fluide-structure, une formulation pure-
ment Eule´rienne ne peut pas correctement de´crire le mouvement du fluide. En effet, les
frontie`res du domaine fluide e´voluent continuellement avec la de´formation du solide. Pour
re´actualiser ces frontie`res a` l’aide du de´placement des frontie`res du domaine solide, une for-
mulation dite Arbitraire Lagrangienne Eule´rienne (ALE) est adopte´e dans le domaine fluide.
Avec cette formulation, la variable principale dans ce domaine reste le vecteur vitesse (Donea
et al., 2004; Hrona et Madlik, 2007).
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Cine´matique et lois de conservation dans l’ALE
Soit un point mate´riel M repe´re´ par X, x et χ dans les re´fe´rentiels Lagrangien, Eule´rien
et ALE, respectivement. On de´finit les vecteurs vitesses suivants :
v(X, t) = ∂x
∂t
∣X (6.12a)
v¯(χ, t) = ∂x
∂t
∣χ (6.12b)
v˜(X, t) = ∂χ
∂t
∣X (6.12c)
ou` v est la vitesse du point mate´riel dans le re´fe´rentiel Lagrangien, v¯ et v˜, respectivement,
la vitesse du maillage et la vitesse du point mate´riel par rapport au re´fe´rentiel ALE. On
introduit la vitesse convective vc = v − v¯ = ∂x∂χ .v˜ qui caracte´rise la vitesse relative du point
mate´riel par rapport au maillage.
Lorsque les forces volumiques sont ne´glige´es, les e´quations de conservation de la quantite´
de mouvement et de la masse s’expriment donc dans le re´fe´rentiel ALE :
ρ(∂v
∂t
+ (vc.∇)v) = ∇.σ (6.13a)
ρ(∂ρ
∂t
+ vc.∇ρ) = −ρ∇.v (6.13b)
ou` ρ est la masse volumique. A partir des e´quations 6.13, on peut retrouver les e´quations de
l’e´lastodynamique et de Navier - Stokes dans le re´fe´rentiel ALE.
Formulation des FSI en ALE
Dans nos travaux, seules les e´quations de Navier - Stokes et de Darcy sont re´solues dans
le re´fe´rentiel ALE. Ces e´quations sont obtenues en formulation ALE, en remplac¸ant la vitesse
convective dans le re´fe´rentiel Eule´rien par vc (Donea et al., 2004) :
∇X.Σtot = ρs(1 − n)∂2us/S
∂t2





∇xpf dans ΩP (6.14b)







+ (vc.∇x)vF] − η∆xvF +∇xpF = 0 dans ΩF (6.14d)
∇x.vF = 0 dans ΩF (6.14e)
Les termes de de´rivation spatiale de la vitesse et de la pression dans les e´quations (6.14d) et
(6.14e), sont conserve´s en Eule´rien.
6.6 Conclusion
Dans la litte´rature, de nombreux travaux nume´riques ont e´te´ re´alise´s afin de quantifier
l’influence du thrombus sur la distribution spatiale des contraintes au sein de la paroi ane´-
vrismale. Dans ces travaux, le thrombus est conside´re´ comme un mate´riau dense (line´aire
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e´lastique isotrope ou hypere´lastique isotrope) et les re´sultats obtenus ne font pas l’unanimite´
quant au roˆle du thrombus sur la rupture potentielle des ane´vrismes. Les travaux expe´rimen-
taux de Adolph et al. (1997), et re´cemment ceux de Gasser et al. (2008, 2010) ont montre´ que
la microstructure du thrombus est celle d’un mate´riau poreux/ fibreux. Dans ce chapitre, un
mode`le de comportement me´canique pour le thrombus tenant compte de ces observations a
donc e´te´ propose´. En s’appuyant sur les re´sultats de l’homoge´ne´isation pe´riodique applique´e
a` la dynamique des milieux poreux sature´s, nous avons montre´ d’une part que le compor-
tement du thrombus est bien biphasique, de type Biot, et d’autre part que les e´quations de
conservation pouvaient eˆtre simplifie´es. Ensuite, une loi de comportement poro-hypere´lastique
isotrope a e´te´ propose´e pour de´crire le comportement me´canique du squelette poreux. Lorsque
le mate´riau est dense, cette loi tend vers celle de Ragahvan. Les parame`tres mate´riaux ont
ensuite e´te´ identifie´s a` l’aide des re´sultats expe´rimentaux de Gasser et al. (2008, 2010) et de
Adolph et al. (1997).
La mise en œuvre d’une telle mode´lisation ne´cessite naturellement de parfaitement de´-
crire les interactions fluide-structure et les transferts de masse au niveau de l’interface fluide-
thrombus. Afin d’appre´hender d’une part l’influence de la mode´lisation poro-hypere´lastique
du thrombus, les interactions fluide-structure, et les e´changes en terme de fluide a` l’interface
fluide - thrombus, diffe´rentes conditions d’analyses quasi-statiques et tenant compte des inter-
actions fluide-structure ont e´te´ formule´es. Une attention particulie`re a e´te´ porte´e quant a` la
de´finition des conditions aux limites, surtout au niveau de l’interface fluide - thrombus. Dans
le cas d’une analyse quasi-statique, nous avons envisage´ trois situations extreˆmes : QS0 :
thrombus dense, QS1 : thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systo-
lique, QS2 : thrombus poreux - consolidation maximale - pression intra-thrombus nulle. De
meˆme dans le cas des interactions fluide-structure, nous avons de´fini trois cas : FSI0 : absence
de thrombus, FSI1 : thrombus dense, FSI2 : thrombus poreux. Ces diffe´rents proble`mes aux
limites ont e´te´ re´solus sur des ane´vrismes mode`les 2D et/ou 3D en utilisant une formulation
ALE. Les re´sultats obtenus sont pre´sente´s dans le Chapitre 7.
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7.1 Introduction
La mode´lisation du thrombus (Intra - Luminal Thrombus, ILT) et des Interactions Fluide-
Structure (Fluid-Structure Interactions, FSI) dans l’ane´vrisme pourrait contribuer a` une
meilleure compre´hension du me´canisme de rupture de ce dernier. Dans le chapitre pre´ce´dent,
une mode´lisation poro-hypere´lastique du thrombus a e´te´ propose´e. Diffe´rents cas d’analyse
ont e´te´ de´finis afin d’analyser l’influence d’une part de cette mode´lisation du thrombus (dense
ou poreux) et d’autre part des interactions fluide-structure sur la re´ponse me´canique de l’ane´-
vrisme. Dans ce chapitre, les principaux re´sultats nume´riques obtenus sont pre´sente´s.
La premie`re section (7.2) de ce chapitre est consacre´e a` une analyse quasi-statique dans
laquelle 3 cas sont conside´re´s. Cette analyse quasi-statique est effectue´e sur des ane´vrismes
mode`les axisyme´triques et dissyme´triques et permet d’e´tudier la de´forme´e de l’ane´vrisme, la
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variation de volume du thrombus, la distribution spatiale des contraintes dans le thrombus
et dans la paroi ane´vrismale, ainsi que l’e´volution du module de Peterson. L’analyse tenant
compte des interactions fluide-structure est pre´sente´e dans la section 7.3. Cette analyse a e´te´
exclusivement re´alise´e sur des mode`les axisyme´triques. Dans cette section, en plus des gran-
deurs pre´ce´demment e´tudie´es, nous pre´sentons l’e´volution spatio-temporelle des contraintes
de cisaillement parie´tales (Wall Shear Stress, WSS) dans l’ane´vrisme sans thrombus. Les WSS
jouent un roˆle important dans la formation du thrombus et peuvent provoquer une de´grada-
tion de l’inte´grite´ structurelle de la paroi arte´rielle (Falk, 1992; Fung, 1993; Wootton et Ku,
1999; Furie et Furie, 2008; Davies, 2009). Enfin, les re´sultats des analyses quasi-statiques ou
tenant compte des interactions fluide structure sont utilise´s pour e´valuer le risque de rupture
potentielle de l’ane´vrisme, a` la section 7.4, a` l’aide principalement d’un crite`re e´nerge´tique.
Ces re´sultats sont compare´s a` ceux obtenus dans la partie II en l’absence de thrombus.
7.2 Analyses quasi-statiques
Dans cette e´tude quasi-statique, trois cas ”extreˆmes” de´ja` pre´sente´s a` la section 6.4 sont
conside´re´s :
– QS0, le thrombus est conside´re´ comme un mate´riau dense incompressible,
– QS1, le thrombus est un mate´riau poreux sature´, la pression intra-thrombus est constante
et e´gale a` la pression systolique
– QS2, le thrombus est un mate´riau poreux draine´, la pression intra-thrombus est nulle,
une consolidation totale du milieu est re´alise´e.
Un mode`le hypere´lastique isotrope est adopte´ pour le thrombus dans le cas QS0 et un mode`le
poro-hypere´lastique isotrope dans les cas QS1 et QS2 (cf. § 6.3.2). Dans l’ensemble de ces
simulations, le comportement me´canique de la paroi arte´rielle est suppose´ hypere´lastique ani-
sotrope. Le mode`le utilise´ a` cet effet a e´te´ identifie´, a` l’aide des essais de traction biaxiale de
Vande Geest et al. (2006a), par Rodriguez et al. (2008). Les conditions aux limites impose´es
aux diffe´rents domaines pour ces trois cas ont e´galement e´te´ pre´sente´es a` la section 6.4. A
priori, les cas QS1 et QS2 ne´cessitent de re´soudre les e´quations de Biot au sein du throm-
bus. Cependant, dans ces deux mode´lisations, la pression est suppose´e constante au sein du
thrombus (soit nulle, soit e´gale a` la pression systolique). Par conse´quent, ces deux calculs ne
ne´cessitent pas de de´crire la diffusion de la pression au sein du milieu poreux, i.e. de re´soudre
l’e´coulement de Darcy. Ces deux proble`mes sont analogues a` des proble`mes de dilatations
thermiques.
Au paragraphe 7.2.1, nous analysons la de´forme´e de la paroi arte´rielle, celle du thrombus
et la variation de volume de ce dernier. La distribution des contraintes au sein du thrombus
est pre´sente´e au paragraphe 7.2.2, puis les effets du thrombus sur la distribution et l’intensite´
de la contrainte dans la paroi arte´rielle et sur le module de Peterson sont discute´s au para-
graphe 7.2.2.3. Ces analyses sont mene´es pour des taux volumiques de 60% et de 100% de
thrombus, les re´sultats sont compare´s a` ceux de l’ane´vrisme sans thrombus, les effets de la
dissyme´trie de l’ane´vrisme sont e´galement e´tudie´s.
156
7.2. Analyses quasi-statiques
7.2.1 De´forme´e et variation de volume du thrombus
La Figure 7.1 pre´sente, a` titre d’exemple, pour les diffe´rents cas QS et pour les deux
niveaux de volume d’ILT, la configuration de´forme´e de l’ane´vrisme axisyme´trique, ainsi que
l’amplitude des de´placements au sein du thrombus et de la paroi arte´rielle sous l’e´ffet de la
pression systolique pi = 120 mmHg.
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Figure 7.1: De´forme´e de la paroi arte´rielle et du thrombus dans le mode`le d’ane´vrisme axisyme´trique, QS0
→ thrombus dense, QS1 → thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 →
thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle ; taux volumiques du thrombus : 60 et 100%.
En l’absence de thrombus, la dilatation maximale de l’arte`re se situe entre les points A
et B et la dilatation radiale maximale est de l’ordre de 1.40 mm au point C. La dilatation
radiale dans les parties saines de l’arte`re est d’environ 0.63 mm, soit une de´formation de 6%
dans cette zone. Lorsque le thrombus est suppose´ dense (mode`le QS0), on peut constater
que les de´placements maximums de l’ordre de 3 mm, sont localise´s au niveau du diame`tre
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maximal, a` l’interface thrombus - lumen. Ce de´placement est du meˆme ordre de grandeur
pour un taux volumique de 60% ou de 100% de thrombus. Par contre, la de´forme´e de la
paroi arte´rielle est diffe´rente du cas pre´ce´dent. La dilatation radiale maximale se localise
dans la section du diame`tre maximal de l’ane´vrisme. Pour le taux volumique de 60 %, cette
dilatation maximale est proche de celle, observe´e au point C, dans l’ane´vrisme sans thrombus.
Cette dilatation diminue notablement lorsque le volume du thrombus augmente. Dans le cas
100%, le de´placement dans la paroi de la partie pathologique est 3 fois plus petit que celui
de l’ane´vrisme avec 60% en volume de thrombus. Des observations similaires peuvent eˆtre
faites dans le cas ou` le thrombus est poreux et draine´ (QS2). Dans ce cas, la compressibilite´
ainsi que la souplesse plus importante du squelette poreux conduit a` des de´placements plus
importants dans ce dernier. Le mode`le QS1 est a priori le plus re´aliste. Pour ce mode`le, le
de´placement re´sulte d’une compe´tition entre les efforts applique´s au squelette et la pression
du fluide intra-thrombus, les de´placements dans le thrombus sont donc plus faibles. Alors
que les efforts applique´s au squelette ont tendance a` comprimer le milieu, la pression du
fluide dans les pores le fait dilater. Le de´placement maximal dans la paroi se situe, comme
dans le cas de l’ane´vrisme sans thrombus, dans les zones les plus ”fragiles” structurellement,
c’est-a`-dire aux alentours du point A.
La Figure 7.2 montre la variation de volume du thrombus (J = detF) dans le mode`le
d’ane´vrisme axisyme´trique ayant un volume relatif de 60% et de 100% de thrombus et pour
les trois mode`les QS. Dans le cas QS0, la paroi arte´rielle et le thrombus sont tous les deux
incompressibles. Les variations de volume du thrombus observe´es sont infe´rieures a` 1% et



















Figure 7.2: Variation de volume de thrombus dans le mode`le d’ane´vrisme axisyme´trique, QS0 → thrombus
dense, QS1 → thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus
poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle ; taux volumiques du thrombus : 60 et 100%.
de la pression du fluide, on peut observer que le volume du thrombus est inchange´ dans les
re´gions saines de l’arte`re et augmente de pre`s de 11% (pour un volume relatif de thrombus de
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100%) dans la section la plus dilate´e de l’ane´vrisme, notamment au voisinage de l’interface
thrombus-lumen. La variation de volume du mate´riau pour un volume relatif de 60% est 2 fois
moins importante dans cette re´gion du diame`tre maximal de l’ane´vrisme. Dans nos travaux,
nous faisons l’hypothe`se que le mate´riau constitutif du squelette est incompressible, on peut
alors montrer que la variation de la porosite´ du milieu s’e´crit :
ϕ0 − ϕ = 1 − J
ou` ϕ0 = 0.20 est la porosite´ initiale du milieu. La porosite´ du thrombus augmente donc de
32% a` 57% (soit ϕ ≈ 0.26 a` 0.32) pour un volume relatif de thrombus de 60% et 100% respec-
tivement. Dans le cas QS2, pour 60% de volume relatif de thrombus, le volume du thrombus
diminue de 5 a` 12% dans les parties pathologique et saine de l’arte`re, i.e. la porosite´ diminue
au maximum de 60% (soit ϕ ≈ 0.125). Lorsque le volume relatif de thrombus est de 100%,
son volume diminue de la meˆme manie`re que pre´ce´demment dans la partie saine de l’arte`re.
Par contre, dans la zone ane´vrismale, les variations de volume du thrombus sont tre`s faibles
pre`s de la paroi arte´rielle. A l’interface thrombus-lumen, on peut observer une augmentation
du volume du thrombus de pre`s de 7%. Dans ce dernier cas, on a bien un re´tre´cissement de
l’e´paisseur du thrombus comme on peut le remarquer sur la Figure 7.1. L’augmentation de
volume du milieu poreux, et donc de sa porosite´ (soit ϕ ≈ 0.27), s’explique par la pre´domi-
nance des de´formations orthoradiales lorsque l’e´paisseur du thrombus est importante. C’est
comme si les pores s’ouvraient davantage dans la direction orthoradiale.
Malgre´ ces variations de volumes du thrombus et les variations de porosite´ qui en re´sultent,
la porosite´ est suppose´e constante tout au long de nos travaux. En effet, la porosite´ intervient
dans les termes d’inertie (du squelette) et dans l’expression de la vitesse de Darcy. Or, ces
termes d’inertie sont ne´glige´s dans l’e´tude quasi-statique et ne sont pas dominants dans
les interactions fluide-structure. Pour ce qui concerne la vitesse de Darcy, comme nous le
verrons par la suite, elle est tre`s faible dans tous les cas (infe´rieures a` 10−6 m/s) par rapport
a` la vitesse du sang dans le lumen notamment. Enfin, une modification de la porosite´ du
milieu peut aussi conduire a` de forte modification de la perme´abilite´. Comme nous l’avons
de´ja` mentionne´, en l’absence de re´sultats expe´rimentaux sur ce point, nous supposerons la
perme´abilite´ constante, mais son influence sur la re´ponse me´canique sera e´tudie´e.
7.2.2 Distribution des contraintes dans le thrombus et au sein de la paroi
arte´rielle
7.2.2.1 E´volution ge´ne´rale
La Figure 7.3 montre l’e´volution de la premie`re contrainte principale σ1 au sein du throm-
bus et de la paroi ane´vrismale au niveau du diame`tre maximal de l’ane´vrisme axisyme´trique
et pour les mode`les quasi-statiques (QS). Le volume relatif du thrombus est de 100%. Dans
le cas QS1, le milieu poreux est sature´. Sur cette figure, la contrainte principale totale est
repe´re´e QS1, alors que la contrainte effective est note´e QS1∗. Comme le mode`le est axisy-
me´trique, la premie`re contrainte principale est orthoradiale. Cette figure montre que :
– dans le thrombus, la contrainte σ1 de´croˆıt sensiblement lorsque le rayon augmente
pour tous les mode`les. Dans les cas QS0 et QS2, les valeurs de σ1 sont positives et
sensiblement du meˆme ordre de grandeur (entre 4 et 35 kPa). Dans le cas QS1, la
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Figure 7.3: (a) Evolution de la premie`re contrainte principale σ1 au sein du thrombus et de la paroi arte´rielle
(b) : ligne sur laquelle la distribution de contrainte est e´value´e, (c) : zoom dans la zone du thrombus, (d ) :
zoom dans la paroi arte´rielle ; QS0 → thrombus dense, QS1 → thrombus poreux - pression intra-thrombus
e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle. Le volume
relatif du thrombus est de 100%. Pour le cas QS1, QS1 est la contrainte totale et QS1∗ est la contrainte
effective.
contrainte totale (QS1) est positive pre`s de l’interface avec le lumen, et ne´gative pre`s
de la paroi. Par contre, la contrainte effective (QS1∗) est toujours positive. Le thrombus
est bien sollicite´ en traction dans la direction orthoradiale quel que soit le cas conside´re´.
– dans la paroi arte´rielle, on peut observer que le niveau des contraintes principales est
beaucoup plus important que dans le thrombus. σ1 de´croˆıt aussi lorsque le rayon aug-
mente. Enfin, on peut noter les diffe´rences importantes des valeurs de σ1 en fonction
du cas conside´re´. Lorsque le thrombus est dense (QS0) ou poreux draine´ (QS2), les
valeurs de σ1 sont infe´rieures a` 70 kPa, soit environ 7 fois plus faibles que les valeurs
en l’absence d’ILT. Par contre, lorsque le milieu poreux est sature´ (QS1), les valeurs
de σ1 ne sont que 2 fois plus faibles.
Cet exemple montre clairement que la mode´lisation du thrombus par un mate´riau dense ou
poreux sature´ n’est pas sans conse´quence sur la distribution des contraintes au sein de la paroi
ane´vrismale et donc sur la rupture potentielle de l’ane´vrisme. Dans la suite, une analyse plus
comple`te, en fonction du volume de thrombus et de la dissyme´trie de l’ane´vrisme est re´alise´e.
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7.2.2.2 Contraintes dans le thrombus
La Figure 7.4 et la Figure 7.5 pre´sentent la distribution de la contrainte principale σ1
dans le thrombus pour les mode`les QS0, QS1 et QS2, en fonction de la dissyme´trie de
l’ane´vrisme, pour un volume relatif de thrombus de 60% et de 100%, respectivement. Pour
le cas QS1, il s’agit de la contrainte effective. La contrainte effective est la somme de la
contrainte totale issue de la de´formation du squelette et de la contrainte provenant de la
pression du fluide interstitiel (σeff. = σtot. + pI). Dans la suite on utilise σ1 pour de´signer a`
la fois la contrainte dans le thrombus lorsqu’il n’y a pas de fluide et la contrainte effective






















Figure 7.4: Distribution de la contrainte principale σ1 dans le thrombus, QS0 → thrombus dense, QS1 →
thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ -
pression intra-thrombus nulle. Volume relatif de thrombus : 60%.
La Figure 7.4 montre que lorsque le thrombus est dense (QS0), le mate´riau est en traction
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Figure 7.5: Distribution de la contrainte principale σ1 dans le thrombus, QS0 → thrombus dense, QS1 →
thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ -
pression intra-thrombus nulle. Volume relatif de thrombus : 100%.
dans la partie pathologique et en compression dans la partie saine de l’arte`re. La contrainte
maximale apparait dans les zones de de´formations maximales, plus pre´cise´ment sur la face
interne de la couche luminale et ou` l’e´paisseur est la plus grande. La contrainte principale
maximale σ1max au sein du thrombus augmente avec l’excentricite´ de l’ane´vrisme et reste
infe´rieure a` 19 kPa. Dans le cas QS1, le milieu poreux est dilate´ a` cause de la pression intra-
thrombus. La contrainte principale effective est toujours positive, augmente une nouvelle
fois avec l’excentricite´ et est sensiblement infe´rieure au cas dense. Enfin, dans le cas QS2,
la distribution de σ1 au sein du thrombus est identique au cas QS0, les contraintes sont
sensiblement infe´rieures (σ1max < 14 kPa).
Lorsque le volume de thrombus augmente (Figure 7.5), la distribution pre´ce´dente de σ1 est
modifie´e. La zone de compression est e´tendue aux couches mediale et abluminale au niveau
du sac ane´vrismale pour les mode`les QS1 et QS2. Pour ces deux derniers, la contrainte
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maximale, de traction, dans la couche luminale est 2 fois plus importante que celle observe´e
dans la meˆme couche lorsque le volume relatif du thrombus est de 60%.
Les contraintes maximales dans le thrombus sont de l’ordre de 35 kPa dans la couche
luminale (Figure 7.5). Ces contraintes maximales sont plus faibles que les contraintes de
rupture du thrombus mesure´es par Gasser et al. (2008) : 156.5 kPa, 92.0 kPa et 47.7 kPa
pour les couches luminale, mediale et abluminale, respectivement.
7.2.2.3 Contraintes dans la paroi ane´vrismale
Dans ce paragraphe, la distribution spatiale de la premie`re contrainte principale (σ1)
dans la paroi arte´rielle est analyse´e en fonction du mode`le (QS0, QS1 ou QS2) et du taux
volumique (60 ou 100%) du thrombus et aussi de la dissyme´trie de l’ane´vrisme. Les Figures 7.6
et 7.7 pre´sentent la distribution de σ1 pour un taux volumique de thrombus de 60% et 100%
respectivement. Ces deux figures montrent :
– pour un volume relatif de thrombus de 60%, une augmentation de la contrainte princi-
pale maximale au sein de la paroi ane´vrismale, lorsque l’excentricite´ croˆıt (comme dans
la partie II, sans thrombus), et quel que soit le mode`le (QS) conside´re´. Par contre on
peut aussi remarquer, que pour un volume relatif de thrombus de 100%, les contraintes
sont maximales lorsque Fe = 0.5 et non pour Fe = 1.
– pour un mode`le (QS) donne´ et une excentricite´ donne´e, une diminution de la contrainte
principale maximale au sein de la paroi ane´vrismale lorsque le volume relatif de throm-
bus augmente ;
– pour un volume relatif de thrombus donne´ et une excentricite´ donne´e, les contraintes
principales maximales au sein de la paroi ane´vrismale lorsque le thrombus est poreux
sature´ (QS1) sont en ge´ne´ral supe´rieures a` celles du cas dense QS0 ou poreux draine´
QS2. Par exemple, pour Fe = 1 et un volume relatif de 100%, les contraintes principales
dans le cas QS1 sont supe´rieures de 22% et de 16% par rapport aux cas QS0 et QS2
respectivement. Pour le meˆme Fe = 1 et un volume relatif de 60%, ces diffe´rences sont
de 28% et de 12%.
– la localisation de la contrainte maximale de´pend essentiellemeent du degre´ d’excentri-
cite´ et du volume relatif de thrombus. Lorsque ce volume est de 60% ou de 100%, la
contrainte maximale initialement localise´e au point A (ou A’) pour Fe = 0, se de´place
vers le point A’ (poste´rieure) lorsque Fe = 0.5, puis au point D (postlate´ral) pour Fe = 1.
Cette dernie`re localisation est identique a` celle observe´e en l’absence de thrombus (cf.
partie II).
Afin de quantifier plus pre´cise´ment ces variations de contrainte, nous avons e´value´ les
variations de σ1 en fonction du mode`le conside´re´ (QS) et du volume relatif de thrombus :
– en trois points diffe´rents de l’ane´vrisme axisyme´trique : a` la jonction entre les parties
saine et ane´vrismale de l’arte`re (pointA), au niveau du diame`tre maximal de l’ane´vrisme
(point C) et le point ou` la contrainte maximale est observe´e lorsqu’il n y a pas de
thrombus (point B).
– en six points diffe´rents des ane´vrismes dissyme´triques, tous situe´s dans le plan de sy-
me´trie axiale : 3 points (A, B et C) dans la partie ante´rieure et 3 points (A′, B′ et C ′)
directement oppose´s dans la partie poste´rieure.
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Figure 7.6: Distribution de la contrainte principale σ1 dans la paroi arte´rielle. QS0 → thrombus dense, QS1
→ thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´
- pression intra-thrombus nulle. Volume relatif du thrombus : 60%.
Mode`le axisyme´trique : Fe = 0.0
La Figure 7.8 pre´sente le rapport des contraintes principales σ1/σ1 0 aux points (A, B
et C) pour le mode`le axisyme´trique, en fonction du volumique relatif de thrombus et des
conditions d’analyse. La contrainte σ1 0 est la contrainte principale au point conside´re´ en
l’absence de thrombus.
D’une manie`re ge´ne´rale, quels que soient le point et le mode`le conside´re´s, on peut ob-
server que le rapport σ1/σ1 0 aux points (A, B et C) de´croˆıt lorsque le volume de thrombus
augmente, et que cette de´croissance est d’autant plus marque´e que l’e´paisseur du thrombus
est importante, comme aux points B et C. On peut aussi noter que cette de´croissance des
contraintes au sein de la paroi ane´vrismale en raison de la pre´sence du thrombus est beaucoup


























Figure 7.7: Distribution de la contrainte principale σ1 dans la paroi arte´rielle. QS0 → thrombus dense, QS1
→ thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´
- pression intra-thrombus nulle. Volume relatif du thrombus : 100%.
effet, lorsque le milieu poreux est sature´ et la pression intra-thrombus est e´gale a` la pression
systolique, le rapport σ1/σ1 0 reste supe´rieur a` 0.4 en chacun des points. Par contre dans le
cas des mode`les QS0 et QS2, ce rapport peut devenir infe´rieur a` 0.05.
Ces re´sultats montrent que quel que soit le mode`le adopte´ pour le thrombus, celui-ci tend
a` diminuer le niveau des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale, comme l’on de´ja` montre´
les e´tudes de Martino et Vorp (2003), de Rissland et al. (2009) et de Speelman et al. (2010),
mais que cette diminution peut eˆtre tre`s surestime´e si le comportement poro-hypere´lastique
sature´ du thrombus n’est pas pris en compte. Cette surestimation varie en fonction du point
conside´re´, mais peut atteindre 50% (point C, volume de thrombus 100%)
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Figure 7.8: Rapport des contraintes σ1/σ1 0 dans la paroi ane´vrismale (en A, B et C) en fonction du volume
du thrombus et des conditions d’analyse, QS0 → thrombus dense, QS1 → thrombus poreux - pression intra-
thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle.
Mode`le interme´diaire : Fe = 0.5
La Figure 7.9 montre le rapport des contraintes principales σ1/σ1 0 aux points (A, B et
C) et (A′, B′ et C ′) pour le mode`le interme´diaire (Fe = 0.5) en fonction du volume relatif de
thrombus et des conditions d’analyse.
De meˆme que pre´ce´demment, cette figure montre qu’aux points (B, C, B′ et C ′) quel que
soit le mode`le adopte´ pour le thrombus, celui-ci tend a` diminuer l’intensite´ des contraintes
au sein de la paroi ane´vrismale, et que cette diminution peut eˆtre tre`s surestime´e si le com-
portement poreux sature´ du thrombus n’est pas pris en compte. On peut aussi noter que
cette diminution est plus marque´e sur la face ante´rieure (B, C) de l’ane´vrisme que sur la face
poste´rieure (B′ et C ′).
Aux points A et A′, on peut constater que pour certain volume relatif de thrombus (100%
en A et 60% en A′ la hie´rarchie habituelle entre les diffe´rents mode`les n’est plus valide. En
effet, le rapport σ1/σ1 0 du cas QS1 est infe´rieur aux deux autres. Par ailleurs, on peut aussi
observer que ce rapport peut eˆtre sensiblement supe´rieur a` 1 aux points A et A′ (60%).
Ceci montre que si d’une manie`re ge´ne´rale les contraintes au sein de la paroi ane´vrismale
diminuent en raison de la pre´sence du thrombus, certaine situation (re´partition du thrombus,
ge´ome´trie de l’ane´vrisme, comportement me´canique du thrombus) peuvent conduire a` des
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Figure 7.9: Rapport des contraintes σ1/σ1 0 dans la paroi ane´vrismale en fonction du volume du thrombus et
des conditions d’analyse, QS0 → thrombus dense,QS0 → thrombus dense,QS1 → thrombus poreux - pression
intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle,
ane´vrisme mode`le interme´diaire (Fe = 0.5).
effets inverses.
Mode`le dissyme´trique : Fe = 1.0
Enfin, la Figure 7.10 pre´sente le rapport des contraintes principales σ1/σ1 0 aux points
(A, B et C) et (A′, B′ et C ′) pour le mode`le le plus excentre´ en fonction du volume relatif
de thrombus et des conditions d’analyse.
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Figure 7.10: Rapport des contraintes σ1/σ1 0 dans la paroi ane´vrismale en fonction du volume du thrombus
et des conditions d’analyse, QS0 → thrombus dense, QS1 → thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale
a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle, ane´vrisme mode`le
dissyme´trique (Fe = 1.0).
L’ensemble des remarques pre´ce´dentes formule´es dans le cas Fe = 0.5 reste valables pour le
mode`le Fe = 1. On peut ne´anmoins observer sur cette figure qu’au point B et C, la contrainte
principale dans la paroi arte´rielle est presque nulle lorsque le volume relatif de thrombus est
de 100% et pour les mode`les QS0 et QS2. Pour le mode`le poreux sature´ QS1, la contrainte
principale demeure supe´rieure a` 20% de la contrainte sans thrombus.
Cette analyse en diffe´rents points de la paroi arte´rielle met clairement en e´vidence l’in-
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fluence de la mode´lisation du thrombus sur la distribution des contraintes au sein de la paroi
arte´rielle. Les re´sultats pre´sente´s confirment le fait que la pre´sence du thrombus conduit ge´-
ne´ralement a` une diminution des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale qui est d’autant
plus importante que le volume de thrombus est important. Ne´anmoins, cette e´tude montre
aussi que la mode´lisation du thrombus par un mate´riau dense, comme c’est le cas habituel-
lement dans la litte´rature, conduit a` surestimer cette diminution. Par ailleurs, nous avons
pu observer le fort couplage entre la forme de l’ane´vrisme, la re´partition du thrombus et le
mode`le de comportement sur la re´ponse me´canique de l’ane´vrisme.
Enfin, lorsqu’on s’inte´resse a` la contrainte principale maximale qui peut apparaitre dans la
paroi arte´rielle, sans re´fe´rence a` un point quelconque (mais de manie`re globale), la Figure 7.11
confirme que σ1/σ1 0 diminue avec le volume de thrombus quelle que soit l’excentricite´ de
l’ane´vrisme, mais que les diffe´rences induites par la mode´lisation du thrombus restent glo-
balement assez mode´re´es. En effet, pour un volume relatif de thrombus de 60%, quelles que
soient Fe et la mode´lisation QS conside´re´e, le rapport σ1/σ1 0 varie entre 0.6 et 0.75. Lorsque
le volume relatif de thrombus est de 100%, le rapport σ1/σ1 0 varie entre environ 0.5 (Fe = 0)
et 0.25 (Fe = 1). Bien que les diffe´rences entre les mode´lisations ne soient pas notables, nous
avons ge´ne´ralement au sein de la paroi ane´vrismale :
σ1max(QS0) < σ1max(QS2) < σ1max(QS1) < σ1max(sans ILT)
.
7.2.2.4 Amplitude des contraintes
Les Figures 7.12 (a), (c) et (d) pre´sentent le rapport ∆σ1/σ1max pour les diffe´rentes ex-
centricite´s de l’ane´vrisme, le mode`le du thrombus et son volume relatif. Il est important de
noter que ce rapport est estime´ pour chacun des ane´vrismes au point ou` la contrainte σ1 est
maximale. Ce point n’est pas ne´cessairement le meˆme comme nous l’avons vu pre´ce´demment.
Ces figures montrent que le rapport ∆σ1/σ1max varie entre 0.46 (mode`le axisyme´trique) et
0.53 (mode`le dissyme´trique), quels que soient le mode`le de comportement adopte´ pour le
thrombus, sa re´partition au sein de l’ane´vrisme, et l’excentricite´. Ce rapport est du meˆme
ordre de grandeur que celui dans le cas sans thrombus.
7.2.2.5 Module de Peterson
Nous terminons cette e´tude quasi-statique par une analyse du module de Peterson (Ep)
de l’ane´vrisme en pre´sence du thrombus. Les Figures 7.12 (b), (d) et (f) pre´sentent les valeurs
de Ep pour les diffe´rentes excentricite´s de l’ane´vrisme, les diffe´rents mode`les du thrombus et
en fonction de son volume relatif. Le module de Peterson, comme nous l’avons de´ja` vu au
Chapitre 5, est une mesure de la raideur globale de la paroi arte´rielle et qui est accessible in
vivo. Ce module a e´te´ de´termine´, comme dans la partie II, a` partir des variations du diame`tre
maximal de l’ane´vrisme, entre les parties poste´rieure et ante´rieure, c’est a` dire les points C
et C ′. Ces figures montrent que :
– lorsque l’ane´vrisme est syme´trique (Fe = 0), quelle que soit la mode´lisation adopte´e
pour le thrombus, le module de Peterson diminue lorsque le volume relatif du thrombus
augmente. Cette diminution de Ep avec la taille du thrombus peut paraˆıtre surprenante.
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Figure 7.11: Rapport des contraintes maximales σ1max dans l’ane´vrisme, inde´pendamment de leur localisation,
en fonction du volume du thrombus et des conditions d’analyse, QS0 → thrombus dense, QS1 → thrombus
poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ - pression
intra-thrombus nulle ; (a) → mode`le axisyme´trique, (b) → mode`le interme´diaire et (c) → mode`le dissyme´trique.
En effet, on peut penser que la structure va se rigidifier par l’ajout du thrombus (ajout
de matie`re). La diminution s’explique par la raideur du mode`le de comportement aniso-
trope adopte´ pour la paroi arte´rielle (Figure 3.3). En effet, pour la pression diastolique
par exemple (i) en absence du thrombus, on est de´ja` dans la partie la plus raide ou`
l’augmentation de la pression produit peu de variation de diame`tre (ii) en revanche,
en pre´sence du thrombus, la meˆme pression induit de tre`s faible contrainte mais dans
une zone ou` l’augmentation de la pression produit une variation plus importante du
diame`tre de l’ane´vrisme. Pour un volume d’ILT de 100%, le module Ep est environ 4
fois plus faible que celui mesure´ en l’absence de thrombus. Par ailleurs, on peut ob-
server dans ce cas que cette de´croissance est moins prononce´e dans le cas du mode`le
QS1. Pour un volume de thrombus de 100%, les valeurs de Ep sont du meˆme ordre de
grandeur que celles mesure´es in vivo (Ep variant de 251 kPa a` 757 kPa pour La¨nne

















































































































Figure 7.12: (a), (c), et (e) : amplitude de contrainte (normalise´e par rapport a` la contrainte maximale) ; (b),
(d) et (f) : module de Peterson, en fonction de l’excentricite´ de l’ane´vrisme, du volume de thrombus et des
conditions d’analyse, QS0 → thrombus dense, QS1 → thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la
pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle.
van’t Veer et al. (2008)).
– lorsque l’ane´vrisme est non syme´trique (Fe ≠ 0), les e´volutions du module de Peterson
sont plus complexes. Dans le cas du thrombus dense et incompressible (QS0), Ep dimi-
nue syste´matiquement avec le volume de ce dernier. Dans ce cas, les valeurs de Ep sont
du meˆme ordre de grandeur que dans le cas de l’ane´vrisme axisyme´trique. Lorsque le
thrombus est suppose´ poreux sature´ (QS1) ou draine´ (QS2), les e´volutions du module
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Ep pour un volume relatif de 100% rejoignent celles de´ja` observe´es dans le cas axisy-
me´trique. Lorsque le volume relatif est de 60%, le module de Peterson semble devenir
anormalement tre`s grand (cas QS1 et QS2 pour Fe = 1, cas QS2 pour Fe = 0.5).
Ceci s’explique par le fait que dans ces cas la`, les variations du diame`tre maximal de
l’ane´vrisme ne sont plus maximales entre les points C et C ′, mais suivant un diame`tre
orthogonal. Si le module Ep est estime´ en prenant les variations du diame`tre dans cette
direction, nous obtenons : Ep = 2253 kPa (QS2, Fe = 0.5), Ep = 2056 kPa (QS1, Fe = 1)
et Ep = 898 kPa (QS2, Fe = 1). Ces re´sultats montrent que le thrombus (sa re´partition
et son comportement), peuvent fortement modifier les de´formations de l’ane´vrisme, et
induire de fortes modifications des valeurs du module de Peterson.
7.3 Prise en compte des Interactions Fluide-Structure (FSI)
L’e´coulement dans l’arte`re ge´ne`re des forces he´modynamiques qui sont a` l’origine des
de´formations et des contraintes dans la paroi arte´rielle. Ces de´formations, a` leur tour, peuvent
modifier les caracte´ristiques de l’e´coulement. La pre´sente section est consacre´e a` l’e´tude de
ces interactions dans les ane´vrismes axisyme´triques. Dans un premier temps (§ 7.3.1), nous
supposons que l’ane´vrisme ne contient pas de thrombus (Cas FSI0, cf Chapitre 6). L’influence
de sa dilatation est alors analyse´e sur l’e´volution temporelle des contraintes dans la paroi
et de l’e´volution spatio-temporelle des contraintes de cisaillement parie´tales (WSS). Enfin,
pour une dilatation donne´e, nous e´tudions l’influence de la quantite´ de thrombus et de son
comportement sur la distribution des contraintes dans la paroi et de la pression dans le milieu
poreux (cas FSI2 § 7.3.2).
7.3.1 Ane´vrisme sans thrombus (FSI0)
En absence de thrombus dans l’ane´vrisme, les cellules endothe´liales qui tapissent la face
interne de la paroi arte´rielle subissent d’importantes variations de contraintes de cisaillement
parie´tales. Ceci est essentiellement duˆ aux modifications des caracte´ristiques de l’e´coulement
suite a` la formation de l’ane´vrisme.
7.3.1.1 E´coulement et contraintes de cisaillement parie´tales
Dans l’aorte saine, comme nous l’avons vu au § 2.2, le sang reste attache´ a` la paroi
pendant l’acce´le´ration systolique et une fois le pic systolique de´passe´, le fluide pre`s de la paroi
s’e´coule dans le sens inverse jusqu’a` la fin de la phase diastolique. L’objectif de ce paragraphe
est d’analyser les perturbations de l’e´coulement et des contraintes de cisaillement qui en
re´sultent, lorsque l’ane´vrisme se forme. La Figure 7.13 montre l’e´coulement dans l’ane´vrisme
pour 4 temps spe´cifiques (t/T = {0.3, 0.4, 0.5, 0.7}) du cycle cardiaque.
Pour t/T = 0.3, c’est le de´but de l’acce´le´ration systolique, la vitesse maximale du fluide
est de l’ordre de 0.20 m/s dans les parties saines de l’arte`re. Par contre, dans la re´gion
pathologique, on observe une zone de stagnation et un vortex (symbole ∆ sur la figure) pre`s
de la paroi au distal. Comme nous le verrons par la suite, ce vortex est le re´sidu de celui
forme´ pendant le pre´ce´dent cycle cardiaque. En s’approchant du pic systolique (t/T = 0.4),
l’e´coulement est essentiellement unidirectionnel et sans perturbation majeure, toutefois, un
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Figure 7.13: E´coulement dans l’ane´vrisme aux instants t/T = {0.3, 0.4, 0.5, 0.7} ; vz est la vitesse longitudi-
nale, les vecteurs repre´sentent le champ de vitesse. La position approximative du vortex est indique´e par un
symbole ∆. (mode`le FSI0)
de´but de formation de vortex apparait au proximal. Juste apre`s le pic systolique (t/T =
0.5), le de´bit impose´ a` l’entre´e de l’ane´vrisme est quasiment nul, mais le sens de l’e´coulement
est maintenu notamment graˆce a` l’e´nergie emmagasine´e dans la paroi pendant la monte´e
systolique. Le vortex pre´ce´demment forme´ au proximal s’agrandit, la vitesse du fluide est de
l’ordre de 0.10 m/s dans les parties saines de l’arte`re et tre`s faible dans la partie la plus bombe´e
de l’ane´vrisme. Pour t/T = 0.7, le sens de l’e´coulement est inverse´ et le vortex s’e´loigne peu a`
peu de la re´gion proximale pour se retrouver au distal vers la fin du cycle. Il est important de
noter que malgre´ la raideur de la paroi arte´rielle dans ces e´tudes d’interaction fluide-structure,
les caracte´ristiques de l’e´coulement pre´sente´es ici diffe`rent de celles d’une paroi rigide. Comme
cela fut expe´rimentalement observe´ (Deplano et al., 2007), l’une des principales diffe´rences
est le de´placement et le maintien du vortex tout le long du cycle cardiaque.
La formation et la dynamique du vortex dans l’ane´vrisme notamment pre`s de la paroi
arte´rielle ge´ne`rent une succession de contraintes de cisaillement parie´tales (WSS) positives et
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ne´gatives. La Figure 7.14 pre´sente la distribution spatio-temporelle de ces contraintes pour
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Figure 7.14: Distribution spatio - temporelle de la contrainte de cisaillement parie´tale (WSS) pour Fr =
{1.00, 1.50, 2.00, 2.75}. (mode`le FSI0)
Dans l’aorte saine, comme nous l’avons vu au § 2.2.2, les contraintes WSS sont positives
pendant l’acce´le´ration systolique, fortement ne´gatives entre le pic systolique et la fin du systole
quasiment nulles durant la phase diastolique. Par ailleurs, a` un instant t/T donne´, WSS sont
constantes tout le long de la paroi.
Lorsque l’ane´vrisme se forme, une concentration de WSS positive apparait au distal pen-
dant l’acce´le´ration systolique. La contrainte de cisaillement est maximale (WSSmax) dans
cette re´gion et est due au re´tre´cissement du lumen, WSSmax correspond au de´bit maximal
a` l’entre´e de l’ane´vrisme (WSSmax ≃ vmax√ρηα). Au meˆme moment, une forte contrainte
ne´gative, lie´e a` la recirculation pre`s de la paroi, est observe´e au proximal. Ces modifications
de la distribution spatio-temporelle de WSS, par rapport a` celles de l’aorte saine, sont si-
milaires pour toutes les dilatations (Fr) pre´sente´es a` la Figure 7.14 . On note, par ailleurs,
l’augmentation de WSSmax et de ∣WSSmin ∣ avec Fr.
L’e´volution de WSSmax et de WSSmin en fonction de la dilatation de l’ane´vrisme est pre´-
sente´ sur la Figure 7.15 (a). Nous pre´sentons e´galement la variation de l’OSI (Oscillating
Shear Index) le long de la paroi arte´rielle pour quelques dilatations caracte´ristiques de l’ane´-
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vrisme. L’OSI contient des informations sur la contrainte moyenne en un point de l’arte`re et






ou` WSSmean est la contrainte moyenne en un point pendant un cycle et WSSmag la moyenne
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Figure 7.15: E´volution des contraintes de cisaillement parie´tales (WSS) maximale et minimale en fonction
de la dilatation radiale de l’ane´vrisme (a) et de l’OSI le long de la paroi arte´rielle pour des Fr spe´cifiques (b).
(mode`le FSI0)
On peut observer une augmentation rapide de WSSmax juste apre`s la formation de l’ane´-
vrisme, WSSmax ≃ 2.0 Pa dans l’aorte saine et WSSmax = 3.7 Pa pour Fr = 1.50. La va-
leur de 2.0 Pa repre´sente environ 87% de celle observe´e dans l’aorte saine a` paroi rigide
(Figure 2.3a). Cette diminution re´sulte de la de´formation de la paroi arte´rielle, comme les
re´sultats dans les mode`les isotropes plus souples l’ont montre´ par ailleurs (Toungara et Gein-
dreau, 2009, 2010a,b). Pour Fr > 1.50, WSSmax reste quasiment constante, de meˆme pour
Fr > 1.25 WSSmin n’e´volue plus. Ces e´volutions, quasiment constantes apre`s la formation
de l’ane´vrisme, de WSSmax et de WSSmin montrent que la dynamique de l’e´coulement est
relativement conserve´e pour les diffe´rents mode`les d’ane´vrismes e´tudie´s.
Le long de la paroi de l’aorte saine, l’OSI est de l’ordre de 0.44 indiquant un e´tat de
l’e´coulement majoritairement oscillatoire, c’est-a`-dire domine´ par la vitesse de Womersley
impose´e a` l’entre´e de l’arte`re. Bien e´videmment, on retrouve cette valeur de 0.44 a` l’entre´e
des autres mode`les d’ane´vrisme. La valeur maximale de l’OSI augmente avec la dilatation pour
atteindre 0.76 et 0.84 au proximal, pour Fr = 1.50 et Fr = 2.75, respectivement. L’e´coulement
pre`s de la paroi au proximal de l’ane´vrisme est donc domine´ par un vortex qui, comme nous
l’avons de´ja` vu (Figure 7.13) est initie´ au cours de l’acce´le´ration systolique.
Les variations de la distribution spatio-temporelle des WSS en fonction de la dilatation
de l’ane´vrisme sont similaires a` celles mesure´es par Salsac (2005) (cf Figure 2.14) dans des
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ane´vrismes mode`les a` paroi rigide (plus fusiformes mais moins dilate´s radialement que les
noˆtres : Fℓ = 2.9 et Fr = {1.3, 1.6, 2.1, 2.4}). Si la distribution est la meˆme, les mesures de
Salsac (2005) montrent, contrairement a` nos re´sultats, une diminution, par rapport a` l’aorte
saine, des contraintes de cisaillement maximales de l’ordre de 5 a` 10% dans l’ane´vrisme.
Ces diffe´rences sont peut eˆtre dues a` la difficulte´ de capturer expe´rimentalement la vitesse
du fluide dans la couche limite visqueuse (re´solution des images en PIV). Pour les meˆmes
mode`les, l’OSI maximal varie entre 0.6 et 0.9, ce qui est du meˆme ordre de grandeur que ce
que nous avons pre´sente´ a` la Figure 7.15 (b).
7.3.1.2 Contraintes au sein de la paroi
Au paragraphe 5.2.1.2, nous avons e´tudie´ la distribution spatiale de la contrainte principale
au sein de la paroi arte´rielle en fonction de la dilatation de l’ane´vrisme, dans des conditions
statiques. Lorsqu’on prend en compte les interactions fluide-structure, cette distribution reste
identique, la contrainte principale maximale σ1max est localise´e au point B (Figure 7.8). Dans
le pre´sent paragraphe, nous e´tudions donc l’e´volution de σ1 au cours d’un cycle cardiaque au
point B, ainsi que sa valeur maximale correspondante σ1max en fonction de la dilatation de
l’ane´vrisme.
La Figure 7.16 (a) pre´sente l’e´volution temporelle de σ1, pour Fr = {1.00, 1.50, 2.00, 2.75},
cette e´volution est similaire a` celle de la pression impose´e a` la sortie de l’ane´vrisme. Les
Figure 7.16 (b) et Figure 7.16 (c) pre´sentent σ1max et ∆σ1/σ1max, respectivement, en fonction
de la dilatation Fr, l’amplitude de la contrainte ∆σ1 est de´finie sur la Figure 7.16 (a).
L’e´volution de la contrainte principale au point B montre l’augmentation de σ1max et de
∆σ1 avec la dilatation de l’ane´vrisme. La contrainte maximale σ1max, qui est du meˆme ordre
de grandeur qu’en statique, apparait au pic de la pression systolique (t/T ≃ 0.46) et augmente
line´airement avec Fr. Contrairement au cas statique, dans une sollicitation dynamique la rup-
ture du mate´riau peut aussi intervenir par un me´canisme de fatigue auquel cas l’amplitude
de variation de la contrainte, entre les pics systolique et diastolique, joue un roˆle important.
Cette amplitude a e´te´ e´value´e pour les diffe´rentes dilatations de l’ane´vrisme et dans les condi-
tions statique et dynamique, dans la gamme de pression 72 mmHg et 120 mmHg. ∆σ1/σ1max
est de l’ordre de 0.45 a` 0.46 dans les deux conditions. Comme nous l’avons vu au chapitre 5,
ce rapport est tre`s peu sensible a` la ge´ome´trie de l’ane´vrisme et au mode`le de comportement
de la paroi arte´rielle. Sa valeur nume´rique est ne´anmoins fonction de la gamme de pression
conside´re´e, comme le montrent les re´sultats de Rissland et al. (2009).
L’e´volution de σ1, au point B, pendant le cycle cardiaque souligne l’influence des condi-
tions aux limites impose´es notamment a` la sortie de l’ane´vrisme. La valeur de σ1max de´pend
surtout de celle de pmax applique´e, par conse´quent lorsque nous ne nous inte´ressons qu’a` la
contrainte maximale dans la paroi, une e´tude statique semble suffisante en premie`re approche,
comme le montre aussi les re´sultats de Scotti et Finol (2007).
7.3.1.3 Module de Peterson
Le module de Peterson de l’ane´vrisme sans thrombus a de´ja` e´te´ e´value´ en e´tude statique
(Chapitre 5). Au cours d’un cycle cardiaque, la pression et le de´placement radial sont e´value´s
au meˆme point (point C, Figure 7.8). Nous pre´sentons aux Figures 7.17 l’e´volution de la
pression en fonction du de´placement radial (a) et la variation du module de Peterson en
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Figure 7.16: (a) e´volution de la contrainte principale maximale au cours d’un cycle cardiaque pour Fr =
{1.00, 1.50, 2.00, 2.75}, (b) variation de ∆σ1/σ1max en fonction de la dilatation radiale, en dynamique et en
statique, Qmax = 6.0 ℓ/min et pmax = 120 mmHg. (Mode`le FSI0)
fonction de la dilatation radiale (b). Les re´sultats obtenus en statique sont reporte´s, en guise de
comparaison. Les modules de Peterson e´value´s en statique ou tenant compte des interactions
fluide structure sont confondus. Comme nous l’avons de´ja` remarque´, ce module croˆıt avec la
dilatation, contrairement aux mesures expe´rimentales de Long et al. (2005).
7.3.2 Effets du thrombus (FSI1, FSI2)
Dans ce paragraphe, nous e´tudions les interactions fluide-structure dans l’ane´vrisme en
pre´sence du thrombus conside´re´ comme un mate´riau hypere´lastique, poreux (mode`le FSI2)
ou dense (mode`le FSI1). Dans un premier temps, nous discutons de la distribution de la
pression dans les pores en fonction de la perme´abilite´ du milieu, puis nous analysons les effets
du thrombus dans la distribution et l’intensite´ des contraintes au sein de la paroi arte´rielle et
sur la valeur du module de Peterson. Dans ce qui suit, nous menons l’analyse en FSI sur des
ane´vrismes mode`les en 2D axysime´triques (Fr = 2.75) avec un volume relatif de thrombus de
50% et de 100%.
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Figure 7.17: a : e´volution de la pression (au point C) en fonction du de´placement radial pour Fr =
{1.00, 1.50, 2.00, 2.75}, b : variation du module de Peterson (Ep) en fonction de la dilatation radiale, en
dynamique et en statique.
7.3.2.1 Pression intra-thrombus - influence de la perme´abilite´
Lors des e´tudes quasi-statiques, et principalement dans le mode`le QS1, la pression intra-
thrombus e´tait suppose´ constante et e´gale a` la pression intra-luminale. Les re´sultats obtenus
dans ce cas e´taient donc inde´pendant de la perme´abilite´ du thrombus. Il en va diffe´rem-
ment lorsque les effets dynamiques sont pris en compte, dans ce cas le temps caracte´ristique
de diffusion de la pression est inversement proportionnelle a` la perme´abilite´ du milieu (mo-
de`le FSI2). Afin de se faire une ide´e pre´cise du roˆle de la perme´abilite´ du thrombus sur
la re´ponse me´canique de l’ane´vrisme, nous avons re´alise´ une e´tude parame´trique de la dis-
tribution spatiale de la pression dans le thrombus, pour quatre valeurs de la perme´abilite´ :
k = {3.5 × 10−12, 3.5 × 10−13, 3.5 × 10−14, 3.5 × 10−15} m2.
Les Figures 7.18 (a) et (c) pre´sentent l’e´volution de la pression intra-luminale et intra-
thombus suivant le diame`tre maximal de l’ane´vrisme au pic systolique, pour un volume relatif
de thrombus de 50% et 100%, et pour les diffe´rentes valeurs de perme´abilite´ conside´re´es. On
peut observer qu’au pic systolique, la pression intra-luminale est constante et proche de la
pression systolique impose´e en aval de l’ane´vrisme. Dans le thrombus, a` cet instant du cycle,
ces figures montrent que la pression de´croˆıt sensiblement lorsque l’on se rapproche de la paroi
ane´vrismale. Cette de´croissance est de l’ordre de 2% et de 10% pour des volumes relatifs de
thrombus de 50% et de 100%, respectivement, quelle que soit la valeur de la perme´abilite´.
Cette chute de pression est en accord avec les mesures in vivo de Takagi et al. (2005), et
rejoint aussi les mesures de Schurink et al. (2000) et de Hans et al. (2003). On peut aussi
noter que cette chute de pression est d’autant plus ”raide” que la perme´abilite´ est faible,
i.e. que le temps caracte´ristique de diffusion de la pression est grand. Les oscillations qui
apparaissent pour les tre`s faibles valeurs de perme´abilite´ semblent plus d’ordre nume´rique
que physique.
Les Figures 7.18 (b) et (c) montrent l’e´volution de la pression intra-luminale (au point O)
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Figure 7.18: Distribution de la pression a` travers le thrombus au pic systolique (t/T = 0.46) pour 50% (a)
et 100% (c) et e´volution de la pression au point C et au point O pendant un cycle cardiaque pour 50% (b) et
100% (d), pmax = 120 mmHg et Rmax = 27.5 mm, k1 = 3.5 × 10
−12 m2, k2 = 3.5 × 10
−13 m2, k3 = 3.5 × 10
−14 m2
et k4 = 3.5 × 10
−15 m2
et intra-thrombus (au point C) au cours du cycle cardiaque pour k = 3.5×10−12 m2. Ces re´sul-
tats sont obtenus avec un volume relatif de thrombus de 50% et de 100% respectivement. Ces
figures montrent que les e´carts entre les pressions intra-luminale et intra-thrombus observe´s
pre´ce´demment au pic systolique sont plus ou moins marque´s tout le long du cycle cardiaque,
en fonction du volume relatif de thrombus. On peut remarquer que pour t/T < 0.3 environ,
la pression intra-thrombus est supe´rieure a` la pression intra-luminale, puis inversement pour
0.3 < t/T < 0.8. Ceci montre que le gradient de pression au sein du thrombus va donc piloter
les flux du fluide du thrombus vers le lumen. En effet, la Figure 7.19 montre par exemple
la distribution de la pression dans le lumen et dans le thrombus pour quatre temps (t/T =
{0.3, 0.4, 0.5, 0.7}) caracte´ristiques du cycle cardiaque pour un volume relatif de thrombus
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de 50%. Les fle`ches dans le thrombus repre´sentent la vitesse de Darcy. Au de´but de la monte´e
systolique (t/T = 0.3), naturellement la pression est le´ge`rement plus importante au proximal
qu’au distal, on peut aussi observer une surpression dans les couches mediale et abluminale
du thrombus. Cette surpression conduit a` une expulsion du fluide du thrombus vers le lumen.
Pour t/T =0.4 ou 0.5, la situation est inverse´e. Dans ces diffe´rentes situations, la vitesse de
Darcy demeure relativement faible et varie typiquement entre 2.3×10−6 m/s et 1.4×10−6 m/s
pour k = 3.5 × 10−12 m2. Par ailleurs, lors du calcul initial permettant l’e´tablissement d’un
re´gime stationnaire au sein de l’e´coulement, la porosite´ initiale passe de 0.20 a` 0.26 (soit
une augmentation de 30%), mais au cours du cycle cardiaque on enregistre moins de 1% de
variation de porosite´.
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Figure 7.19: Pression dans le lumen et dans le thrombus pour quatre temps caracte´ristiques du cycle cardiaque
(t/T = {0.3, 0.4, 0.5, 0.7}) pour 50% de thrombus pmax = 120 mmHg.
7.3.2.2 Contrainte principale au sein de la paroi ane´vrismale
E´tant donne´es, la pre´sence du thrombus et la prise en compte des interactions fluide-
structure (mode`le FSI2), l’amplitude des contraintes principales peut varier au cours du
cycle cardiaque. Dans le cas pre´sent, e´tant donne´e la ge´ome´trie 2D axisyme´trique conside´re´e,
la localisation du maximum ne varie pas au cours du temps. La Figure 7.20 montre l’e´volution
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des rapports ur/ur 0 et σ1/σ1 0 au point C au cours du cycle cardiaque et pour diffe´rentes
valeurs de perme´abilite´ du thrombus. ur 0 et σ1 0 sont respectivement le de´placement du
point C et la contrainte principale en ce point en l’absence de thrombus. Le volume relatif
de thrombus est de 50%. Ces figures montrent que ces deux rapports sont inde´pendants de
la valeur de la perme´abilite´ et qu’ils varient tre`s sensiblement au cours du cycle cardiaque.
Les rapports ur/ur 0 et σ1/σ1 0 pre´sentent respectivement un minimum et un maximum au
pic systolique. Ces observations faites au niveau du point C sont valables en tout point de
la paroi ane´vrismale. E´tant donne´es ces faibles variations, les valeurs de ces rapports au pic
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Figure 7.20: E´volution du de´placement radial (a) et de la contrainte σ1 (b), au point C, durant un cycle
cardiaque et pour diffe´rentes perme´abilite´s k1 = 3.5 × 10
−12 m2, k2 = 3.5 × 10
−13 m2, k3 = 3.5 × 10
−14 m2 et
k4 = 3.5 × 10
−15 m2 (mode`le FSI2)
La Figure 7.21 pre´sente le rapport de la premie`re contrainte principale avec σ1max/σ1 0
aux points A, B et C, au pic systolique, en fonction du volume relatif du thrombus et pour
l’ensemble des mode´lisations de´finies (QS0, QS1, QS2, FSI1et FSI2) au Chapitre 6. La
contrainte σ1 0 est la contrainte maximale dans la paroi ane´vrismale au point conside´re´ en
l’absence de thrombus.
Les re´sultats obtenus en quasi-statiques sont en accord avec ceux obtenus tenant compte
des interactions fluide-structure. En effet, on peut constater que le rapport σ1max/σ1 0 du cas
FSI2 est tre`s sensiblement infe´rieur a` celui obtenu dans le mode`le QS1, quels que soient le
volume relatif de thrombus et le point conside´re´s. Ceci s’explique par les faibles diffe´rences
entre la pression intra-luminale et intra-thrombus observe´es pre´ce´demment, au pic systolique.
De meˆme, on peut observer que le rapport σ1max/σ1 0 du cas FSI1 est tre`s sensiblement
infe´rieur a` celui obtenu dans le mode`leQS0 (thrombus dense incompressible), quels que soient
le volume relatif du thrombus et le point conside´re´s. Ces faibles diffe´rences entre les calculs
quasi-statique et tenant compte des interactions fluide-structure sugge`rent que l’ensemble
des re´sultats obtenus sur les ane´vrismes 3D non syme´triques dans le cas QS1, c’est a` dire
en supposant la pression intra-thrombus constante et e´gale a` la pression systolique, sont sans
doute tre`s proches de ceux que l’on obtiendrait en tenant compte des FSI. Par ailleurs,
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Figure 7.21: Rapport des σ1max pour diffe´rentes localisations dans la paroi et en fonction du volume du
thrombus et des conditions d’analyse, QS0 → thrombus dense, QS1 → thrombus poreux - pression intra-
thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle,
FSI1 → thrombus dense et FSI2 → thrombus poreux, QS → analyse quasi statique et FSI → interactions
fluide-structure. La dernie`re figure (d) correspond au rapport des contraintes maximales observe´es dans la
paroi arte´rielle sans re´fe´rence a` un point particulier.
l’ensemble de ces re´sultats confirment les tendances observe´es en quasi-statique pour ce cas
2D axisyme´trique :
– une diminution des contraintes principales au sein de la paroi ane´vrismale lorsque le
volume de thrombus augmente,
– pour un volume relatif de thrombus donne´, les contraintes principales maximales en
un point donne´ au sein de la paroi ane´vrismale lorsque le thrombus est poreux sature´
(QS1 ou FSI2) sont en ge´ne´ral bien supe´rieures a` celles du cas dense (QS0 ou FSI1)
ou poreux draine´ QS2.
Enfin, si on compare ces diffe´rentes mode´lisations uniquement en terme de contrainte
maximale inde´pendamment du point conside´re´, la Figure 7.21 (d), non seulement le calcul
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statique et le calcul en FSI conduisent a` des re´sultats similaires, mais aussi l’e´cart entre les
diffe´rents mode`les de thrombus (FSI2 et FSI1, par exemple) est seulement de 7% pour un
volume relatif de 50% et de 11% pour un volume relatif de 100%.
7.3.2.3 Module de Peterson
Pour terminer cette e´tude tenant compte des interactions fluide-structure, la Figure 7.22
(b) pre´sente le module de Peterson en fonction du volume relatif de thrombus et pour diffe´rents
mode`les de comportement e´tudie´s. L’e´volution de la pression au point C en fonction du
de´placement radial au meˆme point en l’absence de thrombus (FSI0), et avec un volume
relatif de thrombus de 50% (dense FSI1, poreux FSI2) est pre´sente´e sur la Figure 7.22 (a).
Ici la pente n’est pas constante, on a meˆme un de´phase dans le cas du thrombus poreux.
Comme dans les mesures expe´rimentales (Long et al., 2005), nous ne tenons pas compte de
cette variation de pente, nous e´valuons le module de Peterson entre les pics des pressions
systolique et diastolique, en prenant les de´placements correspondants. Sur la Figure 7.22 (a),






































Figure 7.22: a : e´volution de la pression, au point C et au pic systolique, en fonction du de´placement radial
pour 50% de thrombus, les droites en pointille´s indiquent la pente qui a servi a` de´terminer le module de
Peterson ; b : module de Peterson en fonction du taux volumique du thrombus et des mode`les de ce dernier ;
FSI0 → sans thrombus, FSI1 → thrombus dense, FSI2 → thrombus poreux, QS0 → thrombus dense, QS1
→ thrombus poreux - pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, QS2 → thrombus poreux draine´
- pression intra-thrombus nulle, pmax = 120 mmHg.
Les re´sultats de la Figure 7.22 (b) montrent que comme pour les contraintes, le module
de Peterson, ainsi obtenu dans le cas FSI2 est du meˆme ordre de grandeur que celui de´duit
de l’e´tude quasi-statique (QS1 milieu poreux sature´). Lorsque le thrombus est dense, la prise
en compte des interactions fluide-structure (mode`le FSI1) conduit a` un module de Peterson
sensiblement infe´rieur au cas statique (mode`le QS0). Par ailleurs, cette figure confirme que
pour les ane´vrismes ayant un volume relatif de 50% de thrombus, le module de Peterson
est du meˆme ordre de grandeur avec ou sans le thrombus et ce quel que soit le mode`le de
thrombus adopte´ dans nos analyses. En augmentant ce volume relatif a` 100%, le module
de Peterson diminue fortement par rapport au cas sans thrombus, d’un facteur 5 lorsque le
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thrombus est dense et d’un facteur 2 lorsque le thrombus est poreux sature´. Comme nous
l’avons de´ja` e´voque´, cette de´croissance est intimement lie´e au comportement tre`s non-line´aire
de la paroi ane´vrismale (cf. § 7.2.2.5).
7.4 Pre´diction de la rupture de l’ane´vrisme
Comme nous venons de le voir dans la section pre´ce´dente, pour les ane´vrismes e´tudie´s
et les mode`les de comportement conside´re´s pour la paroi ane´vrismale et le thrombus, les
calculs quasi-statiques conduisent a` une bonne estimation des contraintes au sein de la paroi
ane´vrismale induites par les forces he´modynamiques. Sur la base des re´sultats pre´ce´dents, la
rupture potentielle des ane´vrismes est analyse´e. E´tant donne´ que la paroi est anisotrope, cette
analyse est re´alise´e en utilisant l’e´nergie maximale comme crite`re de rupture de l’ane´vrisme
(la section 5.3) : W < Wu, ou` W u = 6.74kJ/m3 est l’e´nergie maximale moyenne que peut
supporter le mate´riau avant rupture. Cette e´nergie a e´te´ identifie´e a` partir des essais de
traction uniaxiale de Raghavan et al. (1996) en utilisant le mode`le propose´ par Rodriguez.
Plus le rapport W /Wu s’approche de l’unite´, plus le risque de rupture de l’ane´vrisme est
e´leve´. La Figure 7.23 pre´sente la distribution de W /Wu pour les ane´vrismes axisyme´triques
pour le mode`le sans thrombus (FSI0), quand le thrombus est dense (FSI1) et enfin pour le
cas du thrombus poreux (FSI2), le volume relatif est de 100%. La Figure 7.24 pre´sente la
meˆme distribution en fonction de l’excentricite´ de l’ane´vrisme pour les mode`les de thrombus












Figure 7.23: Rapport de l’e´nergie de de´formation dans l’ane´vrisme et de l’e´nergie maximale moyenne ad-
missible (W /Wu) de´termine´ a` partir d’essais de traction uniaxiale, mode`les axisyme´triques sans thrombus
(FSI0), avec du thrombus dense (FSI1) et avec du thrombus poreux (FSI2), le volume relatif du thrombus est
de 100% ; ge´ome´trie 3D reconstruite a` partir d’une re´volution axiale des mode`les 2D axisyme´triques.
La distribution de ce rapport est similaire a` celle de la premie`re contrainte principale pour
l’ensemble des mode`les e´tudie´s. Dans les mode`les axisyme´triques, les effets du thrombus sont
d’une part de diminuer l’e´nergie dans la paroi et d’autre part de changer la localisation du
maximum, ces effets e´tant plus amplifie´s pour le thrombus dense (FSI1) que pour le mode`le
poreux (FSI2). Avec un rapport de l’ordre de 0.78, le mode`le sans thrombus pre´sente le plus
de risque de rupture. Lorsque l’ane´vrisme a perdu sa forme axisyme´trique (Figure 7.24), quel
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Figure 7.24: Rapport de l’e´nergie de de´formation dans l’ane´vrisme et de l’e´nergie maximale moyenne ad-
missible (W /Wu) de´termine´ a` partir d’essais de traction uniaxiale, analyses quasi-statiques avec le thrombus
sature´ (QS1) et le thrombus poreux draine´ - pression intra-thrombus nulle (QS2), le volume relatif du thrombus
est de 100%.
que soit le mode`le (QS1 ou QS2) adopte´ pour le thrombus, avec un volume relatif de 100%
de thrombus, le mode`le interme´diaire (Fe = 0.5) est celui qui pre´sente le plus de risque (0.60)
notamment dans la re´gion poste´rieure a` la jonction entre les parties saine et ane´vrismale.
Le rapport W /Wu a e´te´ e´value´ pour l’ensemble des mode`les e´tudie´s dans ce chapitre
et pour leur e´quivalent sans thrombus que nous avons de´ja` rencontre´s dans les chapitres
pre´ce´dents. Le tableau 7.1 re´sume les valeurs maximales obtenues.
Ces rapports montrent bien que le risque est d’autant plus e´leve´ que l’ane´vrisme est
dissyme´trique et ne contient pas de thrombus. De fac¸on ge´ne´rale, pour les mode`les contenant
du thrombus, le risque de rupture augmente avec la dissyme´trie de l’ane´vrisme et diminue
si le volume relatif de thrombus augmente. L’influence du comportement de ce dernier n’est
pas bien marque´e pour les mode`les axisyme´triques, par contre, de`s lors que l’excentricite´ de
l’ane´vrisme augmente le mode`le de thrombus sature´ (QS1) pre´sente un risque de rupture plus
important que les autres. Par exemple, pour le mode`le dissyme´trique (Fe = 1.0) contenant un
volume relatif de 60% de thrombus, le rapportW /Wu donne 1.14 pourQS1, 0.96 pourQS2 et
0.88 pourQS1. Meˆme si les e´carts semblent faibles, ces re´sultats montrent que la mode´lisation
du thrombus par un milieu poro-hypere´lastique sature´e n’est pas sans conse´quence sur la
pre´diction de la rupture potentielle des ane´vrismes.
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Table 7.1: Valeurs maximales du rapport W /Wu pour diffe´rentes ge´ome´tries d’ane´vrisme, en fonction du
volume et du mode`le de thrombus. Le risque de rupture est d’autant plus important que ce rapport s’approche
de l’unite´.
Fe
0 0.50 0.75 1.00
% ILT
0 0.78 0.99 1.06 1.38
QS0
50 0.51 - - -
60 0.49 0.56 - 0.88
100 0.39 0.45 - 0.44
QS1
50 0.58 - - -
60 0.53 0.73 - 1.14
100 0.43 0.59 - 0.54
QS2
50 0.52 - - -
60 0.51 0.58 - 0.96
100 0.39 0.53 - 0.47
FSI1
60 0.51 - - -
100 0.39 - - -
FSI2
60 0.54 - - -
100 0.43 - - -
7.5 Conclusion
Ce chapitre a permis, principalement, de de´terminer la distribution et l’intensite´ des
contraintes dans la paroi arte´rielle et le module de Peterson de l’ane´vrisme, en pre´sence du
thrombus et en tenant compte des interactions fluide-structure. Pour ce faire, deux mode`les
de comportement hypere´lastiques isotropes ont e´te´ adopte´s pour le thrombus : un mode`le
dense et un mode`le poreux. L’influence de la ge´ome´trie de l’ane´vrisme et celle du volume
relatif du thrombus contenu dans l’ane´vrisme ont e´galement e´te´ e´tudie´es. Dans un premier
temps, une analyse dans des conditions quasi-statiques a e´te´ re´alise´e, puis tenant compte des
interactions fluide-structures dans les ane´vrismes axisyme´triques avec ou sans thrombus ont
e´te´ mises en œuvre.
Dans le cas de l’analyse quasi-statique, trois mode´lisations ont e´te´ conside´re´es : QS0 :
thrombus dense, QS1 : thrombus poreux sature´, la pression intra-thrombus est e´gale a` la
pression systolique, QS2 : thrombus poreux draine´, la pression intra-thrombus est nulle.
Quels que soient le mode`le ge´ome´trique et le mode`le de thrombus conside´re´s, la pre´sence de
celui-ci dans l’ane´vrisme conduit a` une forte modification de la distribution des contraintes
principales au sein de la paroi ane´vrismale. Plus pre´cise´ment, la localisation des contraintes
maximales change et leur intensite´ diminue fortement avec la taille du thrombus. L’analyse
re´alise´e dans ce chapitre a ge´ne´ralement montre´ qu’en un point donne´ de la paroi ane´vrismale :
σ1(QS0) < σ1(QS2) < σ1(QS1) < σ1(sans ILT)
et qu’une mode´lisation classique du thrombus par un mate´riau dense (QS0) pouvait conduire
a` fortement surestimer la de´croissance des contraintes au sein de la paroi, par rapport a` une
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mode´lisation de type milieux poreux sature´ (QS1). Cependant, il faut souligner que cette
hie´rarchie entre les diffe´rentes mode´lisations a pu eˆtre bouscule´e dans certains cas, ce qui
montre l’importance du couplage entre la forme de l’ane´vrisme - la re´partition du thrombus
- son comportement me´canique sur la re´ponse me´canique. Par ailleurs, si l’on conside`re la
contrainte maximale dans l’ane´vrisme, inde´pendamment de sa localisation, les re´sultats obte-
nus montrent que la diminution des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale sont du meˆme
ordre de grandeur pour l’ensemble des mode`les de thrombus e´tudie´s (QS0, QS1 ou QS2).
Dans ce cas, pour un taux volumique de thrombus donne´, les contraintes les plus e´leve´es sont
observe´es dans les ane´vrismes dissyme´triques. Enfin, concernant le module de Peterson, nous
avons montre´ que sa valeur re´sulte d’un couplage fort entre la re´partition du thrombus, son
comportement ainsi que le comportement fortement non-line´aire de la paroi ane´vrismale.
Dans un second temps, les interactions fluide-structure ont e´te´ introduites dans la mode´li-
sation dans le cas des mode`les axisyme´triques. Trois mode´lisations ont aussi e´te´ conside´re´es :
FSI0 : pas de thrombus, FSI1 : thrombus dense, FSI2 : thrombus poreux. Dans le cas
FSI0, nous avons pu montrer que bien e´videmment la distribution spatio-temporelle des
contraintes de cisaillement parie´tales est fortement modifie´e par la dilatation de l’ane´vrisme
et que les contraintes de cisaillement parie´tales maximales (WSSmax) et minimales (WSSmin)
augmentent fortement d’amplitude au de´but de la formation de l’ane´vrisme, mais demeurent
assez stables une fois que la dilatation a atteint un certain niveau. Les variations de ces
contraintes de cisaillement dans l’ane´vrisme contribuent au remodelage du tissu ane´vrismale
et a` la formation du thrombus. Les re´sultats nume´riques des mode´lisations FSI1 et FSI2,
ont quant a` eux montre´ que dans le cas pre´sent la distribution des contraintes au sein de la
paroi ane´vrismale est identique a` celle obtenue en quasi-statique dans les mode`les QS0 et
QS1, respectivement :
σ1(QS0) ≈ σ1(FSI1) σ1(QS1) ≈ σ1(FSI2)
Cette e´quivalence entre analyses quasi-statiques et analyses dynamiques est e´galement va-
lable pour les contraintes maximales et les modules de Peterson. Outre ces re´sultats, cette
mode´lisation tre`s comple`te de l’ane´vrisme (paroi hypere´lastique anisotrope, thrombus poro-
hypere´lastique, interactions fluide-structure) a surtout permis de montrer que lorsque le
thrombus est conside´re´ comme un milieu poreux, la diffe´rence entre la pression intra-luminale
et la pression intra-thrombus est tre`s faible et cohe´rente avec les mesures re´alise´es in vivo
(Schurink et al., 2000; Hans et al., 2003; Takagi et al., 2005). Comme le montrent nos re´sul-
tats, et contrairement a` ce que pensent certains auteurs (Georgakarakos et al., 2010), ceci
n’est pas incompatible avec une re´duction des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale.
Enfin, les re´sultats obtenus ont montre´ que les contraintes maximales obtenues dans le
thrombus sont de l’ordre de 2 a` 3 fois plus petites que la contrainte de rupture mesure´e
dans les essais de traction de Gasser et al. (2008). Par conse´quent, nous avons e´value´ le
risque de rupture uniquement pour la paroi arte´rielle et ce pour l’ensemble des mode`les
e´tudie´s, a` l’aide d’un crite`re e´nerge´tique. Comme on s’y attendait, l’intensite´ de l’e´nergie
de de´formation dans la paroi arte´rielle diminue fortement avec la taille du thrombus et les
ane´vrismes dissyme´triques (Fe = {0.5, 1.0}) sont ceux qui pre´sentent une e´nergie plus e´leve´e.
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du thrombus et des FSI
Cette dernie`re partie, consacre´e a` la prise en compte du thrombus et des interactions
fluide-structure dans l’ane´vrisme, a permis d’identifier un mode`le poro-hypere´lastique pour
le thrombus (Chapitre 6) et d’e´tudier l’influence de ce dernier sur le risque de rupture de l’ane´-
vrisme (Chapitre 7). Les re´cents travaux nume´riques ont montre´ que la contrainte maximale
dans la paroi arte´rielle est mieux adapte´e pour e´valuer le risque de rupture de l’ane´vrisme que
le crite`re du diame`tre maximal usuellement adopte´ (Fillinger et al., 2002, 2003). Cependant,
l’influence pre´cise du thrombus sur le niveau de contrainte dans la paroi n’est pas bien connue
et fait l’objet d’une controverse dans la litte´rature (cf Chapitre 2, section 2.5.2.1)
En effet, le thrombus, pre´sent dans 75% des ane´vrismes (Harter et al., 1982), a longtemps
e´te´ mode´lise´ comme un mate´riau isotrope dense, e´lastique line´aire ou hypere´lastique (Mower
et al., 1997; Martino et al., 1998; Wang et al., 2002; Scotti et Finol, 2007; Gasser et al.,
2008; Rissland et al., 2009; Georgakarakos et al., 2010; Speelman et al., 2010) alors que des
travaux expe´rimentaux ont montre´ sa porosite´ (Adolph et al., 1997; Gasser et al., 2010). Un
mode`le de thrombus poro-hypere´lastique isotrope fut re´cemment introduit dans un ane´vrisme
mode`le (Ayyalasomayajula et al., 2010), sans tenir compte des interactions fluide-structure
et en conside´rant la paroi arte´rielle aussi comme poreuse sans toutefois utiliser les parame`tres
mate´riaux approprie´s a` cet effet. Par ailleurs, les re´sultats des travaux de l’homoge´ne´isation
des milieux poreux sature´s montrent que le comportement macroscopique biphasique d’un
tel milieu ne va pas de soi, ce comportement est fonction des nombres adimentionnels qui
caracte´risent la ge´ome´trie et les proprie´te´s me´caniques du milieu ainsi que les sollicitations
qui lui sont applique´es (Auriault, 1980; Auriault et al., 2009). En s’appuyant sur ces derniers
re´sultats, nous avons pu justifier l’utilisation d’un mode`le macroscopique biphasique pour
le thrombus, dans les conditions physiologiques. Un mode`le poro-hypere´lastique isotrope a
alors e´te´ ajuste´ a` partir des donne´es expe´rimentales de Gasser et al. (2008) et de Gasser et al.
(2010).
Ce mode`le a ensuite e´te´ imple´mente´ dans un code de calcul par e´le´ments finis et fut utilise´
dans les ane´vrismes axisyme´triques et dissyme´triques soumis dans un premier temps a` des
sollicitations quasi-statiques, puis a` des sollicitations tenant compte des interactions fluide-
structure, afin d’e´valuer notamment la distribution spatio-temporelle des contraintes aussi
bien dans la paroi arte´rielle que dans le thrombus. Un mode`le dense hypere´lastique isotrope
pour le thrombus a e´galement e´te´ utilise´ dans ces analyses. En termes de distribution et
d’intensite´ de contrainte dans la paroi, les analyses en interactions fluide-structure avec du
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thrombus poreux (FSI2) et du thrombus dense (FSI1) conduisent a` la meˆme conclusion que
les analyses quasi-statiques avec du thrombus poreux sature´ (QS1) et du thrombus dense
(QS0), respectivement.
Les re´sultats nume´riques ont montre´ que quel que soit le mode`le de comportement consi-
de´re´ pour le thrombus, celui-ci conduit a` une diminution des contraintes au sein de la paroi
ane´vrismale d’autant plus importante que son volume est important comme l’ont montre´ de
pre´ce´dentes e´tudes, et que la localisation des contraintes maximales change en fonction de
ce volume. Par ailleurs, la mode´lisation du thrombus par un mate´riau poro-hypere´lastique
a permis d’apporter un e´clairage nouveau quant a` l’influence du thrombus sur la rupture
potentielle des ane´vrismes. En effet, cette mode´lisation a permis de mettre en e´vidence :
– qu’en un point donne´ de la paroi ane´vrismale, une mode´lisation classique de type
mate´riau dense, pouvait conduire a` de tre`s forte surestimation de la diminution des
contraintes au sein de la paroi ane´vrismale. Cependant, pour les ge´ome´tries e´tudie´es
ici, les re´sultats ont montre´ que si on ne tient compte que de la contrainte maximale, in-
de´pendamment de sa localisation dans la paroi, les effets des deux mode`les de thrombus,
dense ou poreux, sont tre`s proches.
– que lorsque les interactions fluide-structure sont prises en compte, la pression intra-
thrombus est sensiblement diffe´rente de la pression intra-luminale au cours du cycle
cardiaque. Cette tre`s faible diffe´rence (< 10%) est en parfait accord avec les mesures
re´alise´es in vivo (Schurink et al., 2000; Hans et al., 2003; Takagi et al., 2005). Nos
re´sultats montrent aussi que cette pression intra-thrombus n’est pas incompatible avec
une diminution des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale, i.e. une re´duction du
risque de rupture des ane´vrismes.
Enfin, les re´sultats obtenus soulignent le fait que la pre´diction des contraintes au sein
de la paroi ane´vrismale ne´cessitent d’une part une bonne connaissance du comportement du
thrombus mais aussi de sa re´partition au sein du sac ane´vrismal. Avec un volume relatif de
thrombus e´quivalent a` 100%, Speelman et al. (2010) ont obtenu une re´duction de 30% de
la contrainte maximale dans un ane´vrisme mode`le axisyme´trique et de 40 a` 50% dans les
mode`les reconstruits a` partir d’imagerie me´dicale. Pour le meˆme volume relatif de thrombus,
nos re´sultats montrent une re´duction de 50% dans les mode`les axisyme´triques et pre`s de 70%
dans le mode`le le plus dissyme´trique. Malgre´ cette atte´nuation de la contrainte maximale dans
la paroi arte´rielle, l’utilisation d’un crite`re e´nerge´tique de rupture re´ve`le que les ane´vrismes
les plus dissyme´triques, mais contenant moins de thrombus, restent ceux qui pre´sentent un




Les ruptures d’Ane´vrisme de l’Aorte Abdominale sont des e´ve`nements tragiques qui ar-
rivent lorsque la re´sistance me´canique de la paroi ane´vrismale est trop faible pour supporter
les sollicitations he´modynamiques. Celles-ci contribuent aussi a` l’e´largissement progressif de
l’ane´vrisme, a` la de´gradation des proprie´te´s biome´caniques de la paroi a` travers la destruction
des cellules endothe´liales et a` la formation du thrombus. Les crite`res de´cisionnels usuellement
adopte´s pour la pre´diction de ces ruptures sont d’ordre morphologique et peu fiables (Ni-
cholls et al., 1998). Comme nous l’avons vu dans la partie I, au cours de ces deux dernie`res
de´cennies, de nombreuses e´tudes expe´rimentales et nume´riques concernant la biome´canique
des ane´vrismes ont e´te´ re´alise´es afin de de´finir de nouveaux crite`res plus fiables tenant compte
de nombreux facteurs inter-corre´le´s (ge´ome´trie, me´canique,..). Par exemple, des analyses nu-
me´riques ont montre´ que la contrainte maximale dans la paroi est un indicateur plus fiable
pour la pre´diction de la rupture de l’ane´vrisme (Fillinger et al., 2002, 2003).
L’objectif de la pre´sente e´tude, qui s’inscrit dans la continuite´ de ces travaux, e´tait
de contribuer a` une meilleure pre´diction de la rupture potentielle des ane´vrismes, en inte´-
grant dans la mode´lisation des re´sultats expe´rimentaux re´cents concernant le comportement
anisotrope de la paroi ane´vrismale (Vande Geest et al., 2006a) et le comportement poro-
hypere´lastique du thrombus (Gasser et al., 2008, 2010), ainsi qu’en tenant compte des in-
teractions fluide-structure. Pour ce faire, nous avons re´alise´ des simulations nume´riques par
e´le´ments finis avec des ane´vrismes mode`les qui, par rapport aux mode`les reconstruits, se
preˆtent mieux a` des e´tudes parame´triques et a` la validation des mode´lisations de´veloppe´es.
Ces simulations ont ainsi permis de quantifier l’influence du comportement me´canique de la
paroi ane´vrismale, du comportement me´canique du thrombus et de la ge´ome´trie (dilatation,
aspect, excentricite´, volume relatif du thrombus..) de l’ane´vrisme sur sa re´ponse me´canique
(distribution spatio-temporelle des contraintes au sein de la paroi, de´forme´e, module de Pe-
terson...).
Dans la deuxie`me partie de ce me´moire, une e´tude de l’influence de la ge´ome´trie de
l’ane´vrisme et de l’anisotropie de la paroi ane´vrismale sur la pre´diction de la rupture des
ane´vrismes en l’absence de thrombus a tout d’abord e´te´ re´alise´e dans des conditions sta-
tiques. Des simulations nume´riques par e´le´ments finis ont donc e´te´ mises en œuvre sur des
ane´vrismes mode`les en conside´rant la paroi arte´rielle hypere´lastique isotrope (mode`le de Ra-
ghavan et Vorp (2000)) et hypere´lastique anisotrope (mode`le de Rodriguez et al. (2008)). La
construction des mode`les ge´ome´triques, l’imple´mentation des lois de comportement dans le
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code de calcul par e´le´ments finis (Comsol Multiphysics ©), ainsi que leur validation ont e´te´
pre´sente´s au Chapitre 3. Une attention particulie`re a e´te´ porte´e, dans le cadre de l’imple´-
mentation du mode`le anisotrope, a` la de´finition en tout point de la paroi ane´vrismale des
vecteurs caracte´risant l’orientation des deux re´seaux de fibres de collage`nes. D’un point de
vue nume´rique, une formulation mixte (pression-de´placement) ou quasi-incompressible a e´te´
adopte´e afin d’assurer l’incompressibilite´ du mate´riau. Dans une telle approche, la densite´
d’e´nergie de de´formation est habituellement conside´re´e comme la somme d’une partie de´via-
torique et d’une partie volumique. Celle-ci de´pend du jacobien de la transformation et du
module de compressibilite´ du mate´riau et controˆle donc la variation de volume de ce dernier.
La forme de cette e´nergie ainsi que la valeur du module sont rarement mentionne´es dans la
litte´rature. Par conse´quent, au Chapitre 4 (Toungara et al., 2011), une e´tude a` la fois ana-
lytique et nume´rique a e´te´ re´alise´e afin de mettre en e´vidence leur influence sur les re´sultats
nume´riques. A travers cette e´tude, nous avons montre´, dans le cas des mode`les anisotropes
fortement non-line´aires de´rivant d’une densite´ d’e´nergie de de´formation de type exponentielle
comme celle de Rodriguez et al. (2008), la ne´cessite´ d’utiliser un module de compressibilite´
bien supe´rieur aux valeurs usuelles de la litte´rature afin d’assurer la quasi-incompressibilite´
du mate´riau et par suite une bonne pre´cision sur la distribution spatiale et l’intensite´ des
contraintes dans la paroi ane´vrismale.
En tenant compte de ces re´sultats, l’influence d’une part des parame`tres ge´ome´triques de
l’ane´vrisme et d’autre part du comportement me´canique de la paroi ane´vrismale (hypere´las-
tique isotrope ou anisotrope), sur la de´forme´e de l’ane´vrisme et la distribution spatiale des
contraintes au sein de la paroi, et sur le module de Peterson a e´te´ e´tudie´e au Chapitre 5.
Les re´sultats obtenus ont clairement mis en e´vidence que la prise en compte de l’anisotropie
du comportement me´canique du tissu ane´vrismal n’est pas sans conse´quence sur la re´ponse
me´canique des ane´vrismes, comme par exemple sur la distribution des contraintes au sein de
la paroi ane´vrismale (intensite´ et localisation des zones critiques), la de´forme´e des ane´vrismes
(intensite´ des de´placements, dissyme´trie...), ou bien encore sur le module de Peterson (inten-
site´ et e´volution en fonction des parame`tres ge´ome´triques)... D’une manie`re ge´ne´rale, nous
avons pu remarquer que l’effet de l’anisotropie est d’autant plus marque´ de`s lors que le sac
ane´vrismal est tre`s excentre´. En effet, cette configuration est favorable a` la de´formation de
l’ane´vrisme sous l’action des forces de pression dans la direction longitudinale, direction pour
laquelle le tissu est plus souple. Les re´sultats obtenus, en terme d’intensite´ de contrainte, sont
du meˆme ordre de grandeur que ceux observe´s dans les ane´vrismes reconstruits (Raghavan
et al., 2005; Rissland et al., 2009). Il convient ne´anmoins de souligner que le mode`le aniso-
trope conduit a` des contraintes maximales de l’ordre de 2 a` 5 fois supe´rieures a` celles du
mode`le isotrope, dans le cas pre´sent.
Afin de se rapprocher d’une mode´lisation plus proche de la re´alite´ physiopathologique,
l’influence du thrombus et des interactions fluide-structure a e´te´ e´tudie´e dans la partie III.
En s’appuyant sur les re´sultats de l’homoge´ne´isation applique´e a` la dynamique des milieux
poreux sature´s (Auriault, 1980; Auriault et al., 2009) et les re´sultats expe´rimentaux de Gasser
et al. (2008, 2010), une mode´lisation du thrombus comme un milieu poro-hypere´lastique (bi-
phasique) a e´te´ propose´e dans le Chapitre 6. A partir de ces meˆmes donne´es expe´rimentales,
un mode`le hypere´lastique isotrope dense a e´galement e´te´ identifie´. Ces deux mode`les ont en-
suite e´te´ imple´mente´s dans le code de calcul par e´le´ments finis afin d’e´valuer leur influence
192
notamment sur la distribution spatio-temporelle des contraintes aussi bien dans la paroi ar-
te´rielle que dans le thrombus, dans des conditions quasi-statiques (QS) et tenant compte des
interactions fluide-structure (FSI). Dans ce dernier cas, le couplage entre les e´quations de
Navier - Stokes dans le lumen, les e´quations de Biot en dynamique dans le thrombus et les
e´quations de l’e´lastodynamique dans la paroi arte´rielle a e´te´ re´alise´ en utilisant une formula-
tion ALE. Diffe´rentes conditions d’analyse ont e´te´ de´finies afin de quantifier successivement
l’influence du thrombus et des interactions fluide-structure.
Les re´sultats nume´riques obtenus dans le cas d’un ane´vrisme axisyme´trique ont mis en
e´vidence que les analyses en interactions fluide-structure avec du thrombus dense ou po-
reux conduisent a` des re´sultats similaires que les analyses quasi-statiques avec du thrombus
dense ou poreux sature´ avec une pression intra-thrombus e´gale a` la pression systolique, res-
pectivement. D’une manie`re ge´ne´rale, nos re´sultats nume´riques ont confirme´ ceux d’e´tudes
ante´rieures a` savoir, que la pre´sence du thrombus mode´lise´ par un mate´riau dense, conduit
a` une diminution des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale qui est d’autant plus im-
portante que le volume du thrombus est grand, et a` un changement de localisation des zones
potentielles de rupture. Dans ces travaux de recherche, nous avons mis en e´vidence que ceci
reste valable lorsque le thrombus est mode´lise´ comme un mate´riau poro-hypere´lastique. En
effet, lorsque les interactions fluide-structure sont prises en compte, cette mode´lisation du
thrombus a montre´ que la pression intra-thrombus est sensiblement diffe´rente de la pres-
sion intra-luminale au cours du cycle cardiaque, conforme´ment aux mesures re´alise´es in vivo
(Schurink et al., 2000; Hans et al., 2003; Takagi et al., 2005), mais que ceci n’est pas en
contradiction, comme le sugge`rent certains articles de la litte´rature, avec une diminution
des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale, i.e. une re´duction du risque de rupture des
ane´vrismes. Par ailleurs, il faut souligner que via cette mode´lisation, nous avons aussi mis
en e´vidence que d’une manie`re ge´ne´rale une mode´lisation classique de type mate´riau dense,
pouvait conduire a` de tre`s forte surestimation de la diminution des contraintes au sein de la
paroi ane´vrismale ou du module de Peterson. Enfin, l’ensemble des re´sultats montrent aussi
clairement le couplage fort entre la distribution spatiale du thrombus, son comportement
me´canique, la ge´ome´trie de l’ane´vrisme et le comportement fortement non-line´aire de la paroi
ane´vrismale sur l’estimation des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale.
Afin d’e´valuer le risque de rupture potentielle des ane´vrismes conside´re´s dans ce travail,
les re´sultats nume´riques des parties II (Chapitre 5) et III (Chapitre 7) ont e´te´ confronte´s a`
diffe´rents crite`res de rupture (en contrainte ou e´nergie) e´tablis en s’appuyant sur les don-
ne´es expe´rimentales de Raghavan et al. (1996) ou la re´sistance a` la rupture propose´e par
Vande Geest et al. (2006a). Pour les ane´vrismes sans thrombus, cette confrontation a montre´
que lorsque le comportement est isotrope, les diffe´rents crite`res conduisent tous aux meˆmes
conclusions, c’est a` dire la non-rupture des ane´vrismes e´tudie´s. Lorsque le comportement est
hypere´lastique anisotrope, un crite`re de rupture anisotrope base´ sur la densite´ d’e´nergie de
de´formation a e´te´ propose´. Son application a confirme´ les limites des crite`res morphologiques,
comme celui du diame`tre maximal supe´rieur a` 5 cm, pour pre´dire la rupture des ane´vrismes et
mis en exergue que le couplage de diffe´rentes grandeurs ge´ome´triques des ane´vrismes (comme
le diame`tre maximal, l’excentricite´...) favorise ce risque de rupture. Comme nous l’avons vu
pre´ce´demment, lorsque le thrombus est pris en compte, quelle que soit sa mode´lisation, l’in-
tensite´ des contraintes au sein de la paroi ane´vrismale, i.e. son risque de rupture potentielle,
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diminue. Ce risque demeure ne´anmoins e´leve´ de`s lors que l’ane´vrisme est tre`s dissyme´trique
avec un volume de thrombus re´duit. Ces re´sultats sont en accord avec ceux de Speelman
et al. (2010) qui ont re´alise´ des simulations nume´riques en interactions fluide-structure dans
des ane´vrismes mode`les et dans des ane´vrismes reconstruits contenant du thrombus (consi-
de´re´ comme dense et isotrope line´aire). Toutefois, il nous semble important de souligner que
la diminution de la densite´ d’e´nergie de de´formation (ou de la contrainte) dans la paroi due au
thrombus n’est pas ne´cessairement synonyme d’une re´duction de risque de rupture de l’ane´-
vrisme. Pre´cise´ment, la pre´sence du thrombus peut aussi contribuer a` la fragilisation de la
paroi en la privant de certains e´le´ments nutritifs auxquels il ne serait pas perme´able, comme
l’ont montre´ Vorp et al. (2001) et de Kazi et al. (2003). La re´sistance de la paroi arte´rielle
devrait donc eˆtre re´e´value´e, en tenant compte de ces effets du thrombus et de l’e´volution de
sa composition biochimique qui en de´coulent.
Perspectives
Si l’e´tude propose´e dans ces travaux a permis d’apporter un e´clairage sur l’influence
de l’anisotropie de la paroi arte´rielle sur la distribution des contraintes au sein de la paroi
arte´rielle, ainsi que celle du thrombus lorsque celui-ci est mode´lise´ par un milieu poreux,
elle pre´sente ne´anmoins encore de nombreuses limites qui concernent bien e´videmment les
diffe´rents ingre´dients (ge´ome´trie, comportement des mate´riaux, conditions aux limites...) de
ce type de mode´lisation et leur validation expe´rimentale. Nous pre´cisons ici quelques points :
– Dans ce travail, l’influence de l’anisotropie de la paroi ane´vrismale sur la re´ponse me´-
canique de l’ane´vrisme a e´te´ e´tudie´e en utilisant le mode`le de Rodriguez et al. (2008)
ajuste´ sur les donne´es expe´rimentales d’un seul patient. Afin de quantifier plus ample-
ment l’effet de cette anisotropie, il semble indispensable de valider les re´sultats pre´sente´s
en s’appuyant sur des donne´es expe´rimentales obtenues sur une large population de pa-
tients. Ceci pourrait eˆtre re´alise´ en imple´mentant dans les mode´lisations actuelles, les
mode`les de comportement anisotropes re´cemment propose´s par Ferruzzi et al. (2011)
ajuste´s sur 26 patients, par exemple. Par ailleurs, comme nous l’avons souligne´ dans la
partie II, les niveaux de contrainte (ou de de´formation) au sein de la paroi ane´vrismale
de´duits des simulations sont bien supe´rieurs a` ceux mesure´s lors des essais biaxiaux de
Vande Geest et al. (2006a). Afin d’e´viter toute extrapolation, il semble aussi indispen-
sable de re´aliser de tels essais dans une plus large gamme d’efforts. La mise en œuvre de
tels essais jusqu’a` la rupture du tissu permettrait aussi d’identifier un crite`re de rupture
valable dans une large gamme de sollicitations.
– En ce qui concerne le thrombus, une mode´lisation poro-hypere´lastique a e´te´ propose´e en
s’appuyant sur les re´sultats actuellement disponibles dans la litte´rature et en minimisant
les hypothe`ses. Il va de soi que cette mode´lisation me´rite d’eˆtre approfondie, et valider
expe´rimentalement, surtout en ce qui concerne la perme´abilite´ et la compressibilite´ du
squelette poreux. D’un point de vue mode´lisation, l’interface thrombus - paroi arte´rielle
a e´te´ traite´e comme une interface classique (continuite´ des contraintes normales, et des
de´placements...). Il serait possible d’introduire un mouvement relatif (conduisant a` un
glissement et/ou a` un de´collement des deux surfaces) afin de de´crire l’attachement
partiel du thrombus a` la paroi ane´vrismale.
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– Enfin, l’influence des interactions fluide-structure sur la re´ponse me´canique des ane´-
vrismes a principalement e´te´ e´tudie´e dans des configurations simples (ane´vrismes sy-
me´triques). Des mode´lisations 3D plus re´alistes (ane´vrismes reconstruits, par exemple)
doivent eˆtre mises en œuvre pour valider les re´sultats obtenus et quantifier plus pre´-
cise´ment l’influence du comportement de la paroi arte´rielle ou du thrombus sur la
dynamique de l’e´coulement et vice-versa. La mise en œuvre de telles simulations en 3D
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L’objectif de ce travail est de contribuer a` une meilleure pre´diction de la rupture des Ane´-
vrismes de l’Aorte Abdominale. Pour ce faire, des simulations par e´le´ments finis ont e´te´ mises
en œuvre sur des ane´vrismes mode`les dans des conditions proches de la re´alite´ physiopatho-
logique, i.e. en tenant compte de l’anisotropie de la paroi ane´vrismale, du caracte`re poreux
du thrombus et des Interactions Fluide-Structure. Dans la premie`re partie, une e´tude sta-
tique en l’absence du thrombus a permis de mettre en e´vidence l’influence de la ge´ome´trie
de l’ane´vrisme et du comportement me´canique (isotrope ou anisotrope) de la paroi sur la
distribution des contraintes, i.e. la rupture potentielle de l’ane´vrisme, ainsi que sur l’e´volu-
tion du module de Peterson. Dans la seconde partie, une mode´lisation poro-hypere´lastique
du thrombus est propose´e, en s’appuyant sur des donne´es expe´rimentales de la litte´rature.
La prise en compte de ce comportement et des Interactions Fluide-Structure montre que la
pression intra-thrombus demeure du meˆme ordre de grandeur que la pression intra-luminale,
conforme´ment a` des mesures in vivo re´alise´es par ailleurs. Enfin, nous montrons que ceci n’est
pas en contradiction avec une re´duction du risque de rupture potentielle de l’ane´vrisme.
Mots-cle´s: Ane´vrisme de l’aorte abdominale, rupture, thrombus, interactions fluide struc-
tures, (poro)-hypere´lasticite´, anisotropie, mode´lisation nume´rique
Abstract
The aim of this work is to contribute to a better prediction of the Abdominal Aortic Aneurysm
rupture (AAA). For that purpose, finite elements simulations have been performed on ide-
alized AAA models under physiopathological like conditions, by taking into account the
aneurysmal wall anisotropy, the intra-luminal thrombus porosity and the Fluid-Structure In-
teractions. In the first part, the influence of the aneurysm geometry and its wall properties
(isotropic or anisotropic hyperelasticity) on the wall stress distribution and the Peterson’s
modulus has been studied in a static analysis and without taking into account the thrombus.
In the second part, based on the experimental results from the litterature, a porohyperelastic
model has been proposed for the thrombus. By considering such behavior for the thrombus
and the Fluid-Structure Interactions, we observe that the intra-thrombus pressure is the same
order as the intra-luminal pressure, which is consistent with in vivo measurements. Our re-
sults show that despite this unchanged pressure, the maximum wall stress decreases leading
to a decrease of the aneurysm potential rupture.
Keywords: Abdominal Aortic Aneurysm, rupture, thrombus, fluid structure interactions,
(poro)hyperelasticity, anisotropy, numerical modeling

